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Resumo Actualmente, a maioria dos implantes osseos utilizados na reconstruc~ao
articular s~ao xos ao osso recorrendo a cimento osseo designado comercial-
mente por polimetilmetacrilato (PMMA). No processo de polimerizac~ao do
PMMA da-se uma reacc~ao exotermica com libertac~ao de calor e o conse-
quente aumento de temperatura. O aumento da temperatura (45-80)
para alem dos limites tolerados pelo organismo e apontado como uma das
raz~oes para o surgimento de necrose no osso, conduzindo a impossibili-
dade/diculdade de regenerac~ao do mesmo, colocando em causa a longev-
idade da artroplastia. O processo de polimerizac~ao, inicia-se normalmente
na interface cimento-osso ja que esta se encontra a temperatura mais ele-
vada (corpo humano), promovendo-se assim a polimerizac~ao, ao longo da
espessura do manto de cimento, no sentido do osso para o implante. O
facto da interface cimento-implante ser a ultima a polimerizar conduz a
existe^ncia de imperfeic~oes na mesma. Tais imperfeic~oes podem agir como
nucleos de iniciac~ao de ssurac~ao do cimento osseo originando a sua fractura
posterior e conduzindo ao fenomeno de osteolise. Pelos motivos apontados
torna-se interessante, de forma a melhorar a qualidade meca^nica da inter-
face cimento-implante, aumentar da temperatura do implante na fase inicial
de polimerizac~ao do cimento osseo e simultaneamente evitar que a temper-
atura de polimerizac~ao origine necrose de origem termica no osso. Para
alcancar estes dois objectivos foi desenvolvido um dispositivo de controlo
da temperatura do cimento osseo, objecto de estudo da presente tese. A
primeira etapa deste estudo consistiu na construc~ao e desenvolvimento do
dispositivo electronico utilizado. Este desenvolvimento passou pela con-
struc~ao fsica do dispositivo adaptado a artroplastia tibial do joelho e pelo
processo de programac~ao do seu software de controlo. Numa segunda etapa
procedeu-se a avaliac~ao experimental da ecie^ncia do dispositivo no aquec-
imento do prato tibial assim como na temperatura maxima desenvolvida no
cimento osseo, utilizando para isso osso fresco bovino. Numa terceira fase
desenvolveram-se modelos numericos que simularam o processo de polimer-
izac~ao do cimento osseo na tbia proximal humana de forma a quanticar
nestas condic~oes a ecie^ncia deste dispositivo, avaliando-se tambem a dis-
tribuic~ao de temperaturas no osso. Os resultados obtidos evidenciaram a
capacidade de o dispositivo desenvolvido aumentar a temperatura do im-
plante na fase inicial de polimerizac~ao do cimento osseo, promovendo-a
a partir da interface cimento-protese, assim como, reduzir a temperatura
maxima do cimento osseo, evitando o efeito de necrose termica no osso.
Em conclus~ao, o dispositivo desenvolvido contribui positivamente para o
incremento da resiste^ncia meca^nica da interface cimento-implante e reduz
o efeito de necrose termica ossea.
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Abstract At present, most of the orthopaedic implants used in articular reconstruc-
tion are xed to the bone using bone cement commercially known as poly-
methylmetacrylate (PMMA). The PMMA polymerization process leads to
an exothermic reaction with heat release and the consequent temperature
rise. The increase of the temperature (45ºC-80ºC) beyond the tolerated
limits for the organism is pointed as one of the reasons with respect to the
arise of necrosis in the bone, leading to the impossibility/diculty of its
regeneration, compromising the arthroplasty longevity. The polymerization
process normally initiates at the cement-bone interface due to its highest
temperature (human body), promoting the polymerization, throughout the
cement mantle thickness, in the bone-implant direction. The fact of the
cement-implant interface being the last one to polymerize leads to the ex-
istence of imperfections in this area. Such imperfections can initiate the
ssuration process of the bone cement originating its posterior fracture and
leading to ostheolysis. For the mentioned reasons, it becomes interesting,
in order to improve the mechanical quality of the cement-implant interface,
to increase the temperature of the implant in the initial phase of cement
bone polymerization and simultaneously to prevent thermal bone necrosis
originated by polymerization temperature. To achieve these two objectives,
a cement bone temperature control device was developed - subject of study
of the present thesis. The rst stage of this study was the construction
and development of this electronic device. This development involved the
physical construction of the device adapted to the tibial knee arthroplasty
and the programming process of its control software. In a second stage, it
was proceeded the experimental evaluation of device eciency in its tibial
plate heating function as well as in the reduction of maximum temperature
developed in the cement bone using, for this, bovine fresh bone. In the last
phase, numerical models were created simulating the bone cement polymer-
ization process in the human proximal tibia in order to quantify, in these
conditions, the eciency of this device, evaluating also the temperatures
distribution in the bone. The results showed the capacity of the developed
device to increase the implant temperature at the initial bone cement poly-
merization phase, promoting it from the cement-implant interface, as well
as, to reduce the maximum temperature of the bone cement, preventing the
eect of thermal necrosis in the bone. In conclusion, the developed device
contributes positively for the increment of the mechanical resistance of the
cement-implant interface and reduces the eect of thermal bone necrosis.
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O principal objectivo deste trabalho consiste na construc~ao e aperfeicoamento de um
dispositivo para controlo de temperatura em implantes ortopedicos metalicos e consequente-
mente do cimento osseo, durante o seu processo de polimerizac~ao na artroplastia cimentada.
Concretamente:
- Construc~ao fsica, aperfeicoamento e programac~ao do dispositivo de controlo de temper-
atura. A programac~ao a desenvolver em LabView devera permitir o controlo dos modulos
termoelectricos de arrefecimento que trabalham segundo o efeito de Peltier, garantindo o
seu accionamento e invers~ao de uxo de calor. O accionamento e controlo da direcc~ao deste
uxo deve ser realizado em func~ao da leitura de temperaturas dos sensores colocados sobre a
superfcie do implante.
- Caracterizac~ao experimental em modelos simples das temperaturas desenvolvidas no osso
fresco para diferentes para^metros experimentais (diferentes porc~oes de osso e temperatura
ambiente). No nal desta etapa, deve ser demonstrada, ou n~ao, a utilidade do dispositivo de
controlo de uxo de calor no controlo de temperatura do osso no modelo simples.
- Avaliac~ao, atraves de modelos numericos, realizada de forma a aceder ao comportamento
termico, em condic~oes proximas as das cirurgicas in-vivo. Estes modelos dever~ao reproduzir
as geometrias dos implantes e estruturas osseas envolvidas numa determinada artroplastia.
Numa fase inicial, os modelos numericos a desenvolver dever~ao reproduzir os modelos simples
utilizados na parte experimental visando a obtenc~ao concreta da distribuic~ao de temperaturas
no osso. Apos a validac~ao dos modelos numericos simples procede-se ao desenvolvimento e
analise dos modelos numericos que replicam as condic~oes siologicas. No nal desta etapa
devera concluir-se de que forma o controlo dos uxos de calor no implante pode ou n~ao







A artroplastia com recurso a cimento osseo e um tipo de intervenc~ao cirurgica existente
ha algumas decadas. Surge, no incio da decada de 60, com John Charnley que utilizou pela
primeira vez o cimento de natureza acrlica como xador de componentes protesicos ao osso na
artroplastia total da anca. Desde ent~ao, te^m sido criadas artroplastias cimentadas para varios
tipos de articulac~oes [1; 2]. Os exemplos mais comuns s~ao o joelho e as vertebras. Este tipo
de composto polimerico e ainda usado em cranioplastias, tratamento de aneurismas, xac~ao
de fracturas patologicas e de outros componentes como olhos articiais, por exemplo [3].
A utilizac~ao do cimento osseo na artroplastia visa po^r m a instabilidade meca^nica da protese
e consequentes movimentos relativos entre protese e osso. Com o seu uso, e conseguida uma
estabilidade na interface cimento-protese, bem como uma ligac~ao meca^nica entre cimento
e osso. Apresentando o cimento um reduzido modulo de elasticidade e ocupando este as
principais areas de contacto entre protese e osso, permite uniformizar a distribuic~ao dos
esforcos entre ambos, reduzindo as concentrac~oes de tens~oes que poder~ao estar na origem de
necrose ossea e consequente laxac~ao asseptica [4; 5].
As intervenc~oes nas quais e mais comum a aplicac~ao do cimento osseo como xador protesico
s~ao as artroplastias da anca e do joelho.
1.1.1 Artroplastia cimentada da anca
A artroplastia da anca visa a restaurac~ao funcional desta articulac~ao, pondo termo a dor e
conferindo ao paciente capacidades proximas das originais, restituindo a movimentac~ao como
uma anca saudavel. S~ao varios os factores que podem ditar a sua realizac~ao entre os quais se
encontram fracturas e patologias da articulac~ao. S~ao exemplos comuns a artrose1 e a artrite2.
A artroplastia cimentada e uma intervenc~ao bastante comum na cirurgia ortopedica para o
tratamento dos problemas referidos. A gura 1.1 mostra uma representac~ao esquematica da
artroplastia total cimentada da anca.
1Processo de origem n~ao-inamatoria caracterizado pela degenerac~ao da cartilagem articular que perde a
sua elasticidade, integridade e consiste^ncia, levando a perda de parte ou totalidade da capacidade funcional da
articulac~ao [6].




Figura 1.1: Representac~ao esquematica da artroplastia total da anca cimentada e respectivos
componentes [8].
Numa abordagem simples, esta intervenc~ao consiste no estabelecimento do contacto (estatico
e dina^mico) entre uma esfera (cabeca do componente protesico femural) e uma calote do
componente acetabular. Para o efeito e removida a cabeca femoral e perfurado o canal femoral,
para posterior preenchimento com cimento osseo. A haste metalica e inserida no canal femoral
sendo a sua xac~ao garantida apos a polimerizac~ao do cimento osseo. A cavidade do acetabulo
necessita de um redimensionamento, por forma a permitir a correcta aplicac~ao do componente
protesico acetabular [9; 10].
1.1.2 Artroplastia cimentada do joelho
A articulac~ao do joelho e provida de alguma complexidade. Tem como base de funciona-
mento a articulac~ao entre as extremidades distal e proximal do femur e da tbia, respectiva-
mente. As extremidades s~ao cobertas por uma espessa cartilagem, que quando se apresenta
danicada ou gasta, devido a patologias como gonartrose3 ou artrite provoca rigidez, limitac~ao
de movimentos, dor e inamac~ao, uma vez que os ossos entram em contacto directo um com
o outro sem as naturais superfcies que lhes conferem mobilidade e protecc~ao. Para alem
da tbia e do femur, existem varios ligamentos que garantem o correcto posicionamento dos
ossos mencionados e a ligac~ao entre si. Aquando da artroplastia do joelho, alguns deles, assim
como as superfcies de contacto, s~ao substitudas por novas superfcies articiais, a protese.
Os seus componentes s~ao xos ao osso atraves do cimento osseo, no caso da artroplastia
cimentada [4]. A substituic~ao do joelho permite a recuperac~ao da mobilidade e eliminac~ao
da dor, contribuindo desta forma para uma melhoria signicativa da qualidade de vida do
paciente.
A gura 1.2 apresenta uma representac~ao esquematica da artroplastia total do joelho na qual
e usado cimento osseo para xar os componentes tibial e femural condilar.
3Designac~ao atribuda ao fenomeno de artrose no joelho.
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Figura 1.2: Artroplastia total do joelho (representac~ao esquematica) [11].
A gura 1.3 apresenta a vista anterior de um joelho infectado com gonartrose submetido
posteriormente a uma artroplastia total.
(a) (b)
Figura 1.3: Radiograas de joelho: (a) Com cartilagem danicada (gonartrose); (b) Apos
artroplastia total [12].
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1.2 Cimento Osseo de natureza acrlica (PMMA)
O cimento osseo de natureza acrlica e, nos dias que correm, o material mais solicitado
para efeitos de xac~ao de componentes na artroplastia cimentada. Contudo, o recurso a este
composto traz consigo alguns problemas que p~oem em causa a longevidade da artroplastia,
ditando muitas vezes a a laxac~ao da protese e a sua consequente revis~ao. Uma das maiores
preocupac~oes quanto ao uso deste tipo de agente xador tem sido a reacc~ao exotermica iner-
ente ao seu processo de polimerizac~ao. Gerando esta elevadas temperaturas, pode estar na
origem de necrose de origem termica no tecido osseo, podendo contribuir para a formac~ao de
um tecido broso em torno da interface cimento-osso levando a posterior laxac~ao da protese
[3]. O outro grande problema do cimento osseo esta directamente relacionado com a sua
fragilidade na interface cimento-protese, na qual e comum a existe^ncia de porosidade devido
a fraca polimerizac~ao (derivado da baixa temperatura da protese). Com esta porosidade e
consequente baixa resiste^ncia meca^nica, surge microssurac~ao que conduz a fractura do ci-
mento e consequente laxac~ao da protese. Esta ssurac~ao da origem a formac~ao de partculas
microscopicas que entrando em contacto com o osso provocam osteolise4, originando perda
de densidade ossea e consequente descolamento da protese.
Como anteriormente referido, este polmero e essencialmente empregue na xac~ao de com-
ponentes protesicos ao osso. E usado em varios tipos de artroplastia. Porem, este agente
xador e empregue, tambem, em outros ns. Porc~oes de cimento com aditivos antibioticos
s~ao aplicados em osso infectado para garantir a acc~ao destas substa^ncias em zonas localizadas
durante longos perodos de tempo [13]. Cimento com componentes ferromagneticos e apli-
cado em osso cancergeno por forma a possibilitar tratamentos de hipertermia localizados e
repetitivos evitando a necessidade de realizac~ao de intervenc~ao cirurgica [14].
1.3 Necrose ossea de origem termica
Estudos realizados conrmam que os valores de temperatura a que as celulas animais s~ao
expostas n~ao s~ao o unico factor crucial na causa de necrose de origem termica. O tempo ao
qual os tecidos s~ao expostos e tambem um factor preponderante nos danos termicos sofridos.
Moritz e Henriques (1947) desenvolveram estudos neste a^mbito. Concluram que a necrose
dos osteocitos se da 30 segundos, e 5 horas, apos a exposic~ao a temperaturas de 55  e 45,
respectivamente [15].
Na gura 1.4 e apresentada a curva relativa aos nveis limite de temperatura e tempo para a
ocorre^ncia de necrose termica vascular e dos osteocitos desenvolvida por Moritz e Henriques.
Mais tarde, Lundskog (1972), com experimentos realizados com coelhos, chega a conclus~oes
semelhantes, porem conrma o aparecimento de necrose termica nas celulas osseas apos 30
segundos a exposic~ao de 50 . Nos seus estudos, Lundskog, defende tambem que a capaci-
dade de regenerac~ao das celulas do tecido osseo e posta em causa apenas quando exposto a
temperaturas iguais ou superiores a 70 [16].
4Absorc~ao de partculas microscopicas estranhas por parte das celulas osseas dando origem a uma resposta
inamatoria na tentativa de elimina-las. Esta resposta inamatoria pode originar perda ossea [4].
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Figura 1.4: Curva de nveis limite de tempo e temperatura, desenvolvida por Moritz e Hen-
riques (1947), para a ocorre^ncia de necrose termica [15].
Em 1984, Eriksson e Albrektsson estudaram os efeitos do calor na regenerac~ao ossea em
coelhos. Concluram que a exposic~ao da superfcie ossea a 47 ou a 50 durante 1 minuto
seria o suciente para uma signicativa reduc~ao da formac~ao ossea. Ao passo que n~ao foi
vericado qualquer efeito negativo quando exposta a 44 durante igual perodo de tempo.
Quiseram com estes testes demonstrar a importa^ncia do controlo de temperatura durante
intervenc~oes cirurgicas, como a artroplastia, por forma a n~ao inviabilizar a regenerac~ao ossea
[17].
1.3.1 Necrose ossea termica com origem no cimento osseo
O sucesso e a longevidade da artroplastia cimentada est~ao fortemente dependentes da
polimerizac~ao do cimento osseo. Muitos s~ao os factores que inuenciam esta reacc~ao e desde
cedo, comecou a haver uma forte preocupac~ao com as conseque^ncias da reacc~ao exotermica
associada
Varios estudos, de cariz experimental e/ou numerico, te^m vindo a ser realizados na tentativa
de caracterizar a polimerizac~ao do PMMA, conhecer o seu comportamento em func~ao das
condic~oes nas quais e manipulado e as conseque^ncias da exotermia no tecido osseo. S~ao
diversas as tecnicas ja tentadas para minimizar as temperaturas obtidas durante a reacc~ao
de polimerizac~ao, porem, estas podem trazer outros problemas a nvel estrutural do cimento
osseo.
Foram varios os testes efectuados, na decada de 70, visando a obtenc~ao das temperaturas
do PMMA durante a sua polimerizac~ao. A tabela 1.1 apresenta alguns resultados de testes
efectuados em condic~oes in vivo nesta epoca.
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Tabela 1.1: Resultados obtidos para medic~oes de temperaturas in-vivo durante a polimer-
izac~ao do cimento osseo na interface cimento-osso (varios autores) [18; 19; 20; 21].
Temperatura maxima na
Autores interface cimento-osso Condic~oes (In-vivo)
()
Homsy et al. (1972) 70-90 femures caninos, varios cimentos
Meyer et al. (1973) 70 femures humanos, artroplastia total da anca
Bihel et al. (1974) 47 valor medio, femur humano, artroplastia total da anca
Labitzke and Paulus (1974) 45 valor medio, femur humano, artroplastia total da anca
Comecou cedo a preocupac~ao em minimizar os elevados nveis de temperatura registados du-
rante a cura do cimento osseo. Meyer et al. (1973) concluiu que uma reduc~ao da temperatura
ambiente provoca uma reduc~ao das temperaturas maximas de polimerizac~ao do cimento osseo.
Obteve, nos seus estudos, temperaturas maximas de polimerizac~ao do cimento de 53 para
uma temperatura ambiente de 4 e 125quando esta se encontrava nos 37.
Em 1976, DiPisa et al., tentaram ja, minimizar os riscos de ocorre^ncia de necrose de origem
termica no tecido osseo, pre-arrefecendo a componente protesica acetabular na artroplastia
total da anca ate temperaturas de 84 negativos. Concluram que este procedimento causaria
a reduc~ao das temperaturas maximas vericadas na interface cimento-osso de 70 para 49
[22].
Harving et al. (1991) avaliaram experimentalmente, in vitro, as temperaturas de polimer-
izac~ao de dois cimentos osseos comerciais. O Palavit® (cimento de cura a baixa temperatura)
e o Surgical Simplex® P. Foram usados 12 femures de suno para efectuar os experimentos.
Foram realizados 6 ensaios para cada um dos cimentos. Os femures foram previamente aque-
cidos a 38. Foram registadas, na interface cimento-osso, temperaturas maximas 50 e 60
para o Palavit® e para o Surgical Simplex® P, respectivamente [23].
Wikman (1992), testou, in situ, os efeitos da irrigac~ao de um uido (soluc~ao de Ringer5)
na polimerizac~ao do cimento osseo junto do acetabulo. Os testes foram efectuados em 19
pessoas submetidas a artroplastia total da anca. Efectuou 8 intervenc~oes com irrigac~ao e 11
intervenc~oes sem irrigac~ao. A temperatura ambiente media foi de 33. No primeiro grupo,
as temperaturas maximas obtidas rondaram uma media de 40,9 sendo que foram atingidas
temperaturas superiores a 44 durante 18 e 46 segundos, em dois pacientes. Ja no grupo no
qual n~ao foi aplicada irrigac~ao, vericou-se uma media de temperaturas maximas de 48,8.
Na grande maioria destes pacientes (9 casos) foi vericado um tempo medio de 2,7 minutos
a temperaturas superiores a 44. Desta forma Wikman concluiu que a irrigac~ao contnua
com a soluc~ao de Ringer durante a polimerizac~ao do PMMA e um procedimento que causa
abaixamento das temperaturas reduzindo o risco de necrose de origem termica no tecido osseo
[25].
Pascual et al. (1996) estudaram a inue^ncia do tamanho dos gr~aos do PMMA (porc~ao solida)
na polimerizac~ao do cimento osseo. Vericaram que as temperaturas maximas atingidas du-
5Uma das primeiras soluc~oes de laboratorio baseada em sais dissolvidos em agua. Prolonga o tempo de
sobrevive^ncia de tecido animal dissecado. A soluc~ao contem cloreto de sodio, cloreto de potassio, cloreto de
calcio e bicarbonato de sodio nas mesmas concentrac~oes em que existem nos uidos corporais [24].
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rante a polimerizac~ao dos cimentos variam inversamente com o tamanho de gr~ao (gura 1.5).
Vericaram tambem que a diminuic~ao do tamanho de gr~ao acelera a reacc~ao de polimerizac~ao
ocorrendo esta mais cedo em menor espaco de tempo. Foram usados PMMA provenientes de
6 marcas diferentes, diferindo estes, essencialmente, nos tamanhos de gr~ao (do mais pequeno
para o maior: CMW3, Rostal, P-I, P-II, P-III, P-IV). As porc~oes de monomero usadas, bem
como as condic~oes de polimerizac~ao foram as mesmas em todos os ensaios.
Figura 1.5: Temperaturas maximas, obtidas por Pascual et al., na polimerizac~ao do PMMA
para diferentes marcas comerciais com diferentes tamanhos de gr~ao de polmero [26].
Em 1997, Maezzoli et al. simularam, numericamente, a polimerizac~ao do PMMA na substi-
tuic~ao total da anca, no que diz respeito a temperaturas atingidas e grau de polimerizac~ao.
Realizaram o estudo para varias espessuras de cimento osseo (3mm, 5mm e 7mm) e para cada
uma destas simularam o processo com diferentes temperaturas de mistura e aplicac~ao do ci-
mento osseo. Vericaram que o aumento da temperatura de mistura deste composto provoca
um aumento nas temperaturas maximas atingidas durante a sua polimerizac~ao, encurtando,
simultaneamente o tempo total da polimerizac~ao. Concluram tambem que o aumento da
espessura da camada de cimento osseo origina uma subida das temperaturas maximas veri-
cadas durante o seu processo de cura.
No mesmo ano, Muller et al. criaram um sistema de armazenamento e mistura dos compo-
nentes do cimento osseo em vacuo. Testaram dois cimentos comerciais. O Palacos® R e o
Simplex® P. Nos seus experimentos testaram a reduc~ao de 10 da quantidade de monomero
na mistura, tendo vericado que esta contribui para uma reduc~ao das temperaturas durante
a cura do cimento sem que sejam postas em causa propriedades fsicas como porosidade e
densidade do mesmo [27].
Morita et. al (1999) realizaram varias artroplastias totais da anca, recorrendo a um ci-
mento osseo convencional (CMW3®) (58 intervenc~oes cirurgicas) e a outro contendo tri-
n-butilborano como agente iniciador da polimerizac~ao designado comercialmente por Bone-
mite® (35 intervenc~oes cirurgicas). Concluram que n~ao existem diferencas signicativas na
longevidade das artroplastias realizadas com o uso destes dois cimentos, porem vericaram
que as temperaturas maximas de polimerizac~ao do Bonemite® s~ao mais baixas comparati-
vamente as do CMW3® [28].
Mais tarde (2002), Fukushima et al. realizaram simulac~oes numericas termicas, por metodo
de elementos nitos, da polimerizac~ao do cimento osseo na artroplastia total do joelho, para
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diferentes espessuras da camada de cimento e diferentes temperaturas iniciais da superfcie
do osso. Deniram, primeiramente, uma temperatura inicial de 32 e uma espessura de
cimento de 3mm. As temperaturas maximas registadas no manto do cimento e na interface
cimento-osso (200 segundos apos incio da polimerizac~ao) foram, respectivamente, 65 e
56. Estimaram o surgimento de necrose ossea de origem termica a cerca de 2mm da interface
cimento-osso. Reduziram a espessura da camada de cimento para 2mm e 1mm e vericaram o
aparecimento de necrose ossea a cerca de 1mm da interface cimento-osso para o primeiro caso e
a n~ao ocorre^ncia de necrose termica para o segundo. Com a diminuic~ao da temperatura inicial
da superfcie ossea (28), para uma camada de cimento de 3mm, obtiveram uma diminuic~ao
das temperaturas maximas registadas no manto do cimento e na interface cimento-osso (56
e 51, respectivamente) e vericaram o desaparecimento da area necrotica. Concluram
assim que a diminuic~ao da espessura da camada de cimento osseo, bem como a diminuic~ao
da temperatura inicial do osso s~ao procedimentos viaveis, no que diz respeito a prevenc~ao de
necrose termica ossea [29].
Iesaka et al. (2003) avaliaram, experimentalmente, os efeitos da temperatura do monomero
(metilmetacrilato)   antes da sua mistura com o po polimerico (PMMA)   nas caractersticas
do cimento na interface haste-cimento na simulac~ao de uma artroplastia total da anca. Foram
avaliadas a porosidade bem como a tens~ao de corte nesta zona. Foi medida tambem a tem-
peratura na interface cimento-osso bem como os tempos de polimerizac~ao em cada teste. Tre^s
testes foram efectuados. Um com o monomero a 4, outro com o monomero a temperatura da
sala (21,4, media de temperaturas durante a experie^ncia) e um ultimo no qual o monomero
foi pre-aquecido a 37.
Para simular o femur e a haste femural foram usados cilindros da fabricante Sawbones1 e
cilindros de Cobalto-Cromio (Co-Cr), respectivamente.
Os resultados obtidos mostram que, relativamente as tens~oes de corte na interface cimento-
haste, foi vericado o seu aumento com o aumento da temperatura inicial do monomero.
Comparativamente aos testes a temperatura ambiente, o teste do seu pre-arrefecimento con-
tribuiu para um abaixamento das tens~oes de corte em 16 ao passo que o seu pre-aquecimento
originou uma subida em cerca de 19 neste para^metro.
As temperaturas maximas obtidas na interface cimento-osso, foram tanto maiores quanto mais
elevada a temperatura inicial de monomero, tendo sido registados os valores de 48,8 no pre-
arrefecimento do monomero, 50,2 a temperatura da sala e 53,1 no seu pre-aquecimento.
Os tempos de polimerizac~ao diminuem com o aumento da temperatura inicial de monomero.
Regista-se o valor de 112, 8,3 e 4,1 minutos para o pre-arrefecimento, para a temperatura
ambiente e para o pre-aquecimento, respectivamente.
Ja no que diz respeito a porosidade na interface cimento-haste, foi vericado o seu aumento
com o aumento da temperatura inicial do monomero. Porem, com o afastamento da dista^ncia
a esta zona, verica-se que n~ao ha diferencas signicativas na distribuic~ao de porosidade para
os tre^s tipos de teste.
Concluram, desta forma, que apesar das variac~oes das tens~oes de corte em cada um dos
1Modelo osseo articial composto por resina epoxi (componente cortical) e poliuretano (componente espon-
josa).
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ensaios, nenhum dos procedimentos traz grandes vantagens a longevidade da artroplastia
pois a porosidade mantem-se semelhante ao longo da espessura do cimento, havendo igual
risco de surgimento de microssuras [30].
Num outro trabalho desenvolvido por Iesaka et al. (2003), simulando novamente in vitro a
artroplastia cimentada da anca estudando os efeitos do pre-aquecimento da haste femoral a
temperaturas de 37, 44 e 50. Avaliaram este procedimento no que diz respeito a porosidade
do cimento osseo, tens~oes de corte e temperatura maxima atingida durante a sua polimer-
izac~ao.
A gura 1.6 mostra os resultados quanto a porosidade formada nos varios tipos de ensaio.
Figura 1.6: Porosidade no cimento osseo para as 4 condic~oes de teste de Iesaka et al.. Da
esquerda para a direita: Haste femoral a temeratura ambiente; Pre-aquecimento da haste
femural a 37; Pre-aquecimento da haste femural a 44; Pre-aquecimento da haste femural
a 50 [31].
Verica-se que o melhor resultado foi obtido no ensaio do pre-aquecimento da haste femoral
a 37, tendo sido eliminada praticamente por completo a porosidade tanto na interface
cimento-osso, como ao longo da espessura do cimento. Na generalidade, todos os procedi-
mentos de pre-aquecimento revelaram contribuir positivamente para a reduc~ao da porosidade
no manto de cimento. Os procedimentos de pre-aquecimento demonstraram ainda aumentar,
consideravelmente, as tens~oes de corte na interface cimento-protese.
Quanto a temperaturas maximas, foi registado um aumento de cerca de 6 similar em todos
os procedimentos de pre-aquecimento da haste (sensivelmente 56), relativamente ao ensaio
a temperatura ambiente (50). Apesar de tal facto contribuir para um aumento do risco
de necrose termica, os tempos de polimerizac~ao foram reduzidos, o que pode trazer o efeito
contrario reduzindo o risco de surgimento deste fenomeno. Relembre-se que segundo Moritz e
Henriques (1947), a necrose termica e um fenomeno directamente dependente da temperatura
e tempo aos quais o tecido osseo e exposto.
Li et al. (2003) simularam, numericamente, o pre-arrefecimento e o pre-aquecimento dos
componentes protese e/ou cimento osseo na substituic~ao total da anca. Avaliaram as con-
seque^ncias destes procedimentos no que diz respeito a fracc~ao de polimerizac~ao do cimento
e as temperaturas atingidas durante este processo, no seu interior, bem como nas interfaces
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cimento-osso e cimento-protese [32]. Todos os componentes foram considerados cilndricos.
Arbitraram uma temperatura de 37 para o osso. As principais caractersticas das simulac~oes
efectuadas s~ao:
-Temperatura natural dos componentes correspondente a temperatura ambiente: 23;
-Cimento e/ou protese pre-arrefecidos em temperaturas dos 23 aos 5;
-Cimento e/ou protese pre-aquecidos em temperaturas dos 23 aos 45.
Numa abordagem generalista, os resultados obtidos mostram que o pre-arrefecimento e viavel
no que diz respeito as temperaturas maximas atingidas pelo cimento aquando da sua polimer-
izac~ao. No entanto este procedimento revelou ter contra-partidas pois provoca um atraso na
polimerizac~ao do cimento osseo, aumentando assim o tempo de exposic~ao do osso a reacc~ao
de polimerizac~ao. Ja os procedimentos de pre-aquecimento da protese, provocaram a invers~ao
do sentido de polimerizac~ao do cimento osseo, iniciando-se esta da interface protese-cimento
para o osso. Este acontecimento pode contribuir para a reduc~ao da porosidade formada nesta
interface, contribuindo para o possvel aumento da longevidade da artroplastia total da anca
[32].
Hsieh et al. (2006) testaram, experimentalmente, os efeitos do pre-aquecimento da haste
femural e do pre-arrefecimento da cavidade femural na artroplastia total da anca. Avaliaram
as implicac~oes destes procedimentos quanto a tens~ao de corte na interface cimento-protese
bem como a inue^ncia dos mesmos na temperatura e tempo de polimerizac~ao do cimento
osseo na interface cimento-osso [33].
Na criac~ao do modelo experimental foram usados cilindros de Cobalto-Cromio para reproduzir
a protese. Para simular o femur foram usados cilindros da fabricante Sawbones [33].
Foram realizadas tre^s experie^ncias com condic~oes distintas de teste. Uma, na qual foi arrefe-
cido o canal femural durante os 5 minutos que antecederam a introduc~ao do cimento osseo.
Outra, na qual foi pre-aquecida a haste femural a 44 imediatamente antes da sua aplicac~ao.
Num terceiro teste foram aplicados o cimento e a protese sem quaisquer manipulac~oes de
temperatura para qualquer um dos componentes. Todos os procedimentos descritos foram
realizados numa sala com temperatura controlada de 23  [33].
Chegaram a conclus~ao que, comparativamente aos resultados obtidos no teste em que n~ao ha
manipulac~ao da temperatura dos componentes, tanto o pre-arrefecimento do canal femural
como o pre-aquecimento da haste da protese s~ao benecos para a interface cimento-protese
resultando num aumento da tens~ao de corte e numa diminuic~ao da porosidade do cimento
osseo nesta zona (gura 1.7) [33].
Relativamente as temperaturas maximas atingidas na interface cimento-osso, s~ao obtidos
os menores valores no pre-arrefecimento do canal femural, seguindo-se o caso no qual n~ao
ha manipulac~ao de temperaturas dos componentes e por m o pre-aquecimento da haste que
resulta no pico mais elevado de temperatura. Quanto aos tempos de polimerizac~ao do cimento,
foi obtido o valor mais elevado para o teste sem manipulac~ao de temperaturas, seguindo-se o
teste do pre-aquecimento da haste femural, terminando no teste do pre-arrefecimento do canal
femural no qual s~ao registados os valores mais baixos. A tabela 1.2 mostra os principais valores
obtidos por Hsieh et. al. permitindo uma avaliac~ao mais clara da variac~ao dos para^metros
abordados com a alterac~ao das condic~oes de teste.
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Figura 1.7: Porosidade no cimento osseo para as 3 condic~oes de teste de Hsieh et al.: (a)
Pre-arrefecimento do canal femural; (b) Pre-aquecimento da haste femural; (c) Temperaturas
dos componentes n~ao controladas [33].
Tabela 1.2: Principais valores obtidos nos experimentos de Hsieh et al. (2006) [33].
Porosidade Temperat. maxima Tempo de Tens~oes de corte
Tipo de ensaio (cimento-haste) (cimento-osso) Polimerizac~ao (cimento-haste)
() () (min) (Mpa)
Pre-arrefecimento 0,1 54,8 8,5 91,6
do canal femural
Pre-aquecimento 0,1 65,3 6,3 93,6
da haste femural
Temperaturas 12,2 60,7 7,1 89,7
n~ao controladas
Em suma, P. Hsieh et al. concluram, com os testes efectuados, que o procedimento mais viavel
e o pre-arrefecimento do canal femural pois pode aumentar a tens~ao de corte e diminuir a
porosidade na interface cimento-haste, diminuindo simultaneamente a temperatura maxima
de polimerizac~ao na interface cimento-osso, minimizando os riscos de formac~ao de necrose
termica no tecido osseo [33].
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Captulo 2
Dispositivo de controlo da
temperatura de polimerizac~ao do
PMMA
Pelos estudos apresentados no captulo 2, e facto assente que o uso de cimento osseo
acrlico na artroplastia cimentada tem fragilidades associadas. A natureza exotermica da sua
polimerizac~ao e potencial causadora de necrose termica no tecido osseo. Este fenomeno e
tido como uma causa provavel da laxac~ao asseptica. A eventual polimerizac~ao ineciente na
interface cimento-protese (devido a baixa temperatura nesta zona) pode estar associada a
formac~ao excessiva de porosidade, contribuindo para um aparecimento precoce de micros-
suras que podem resultar em fracturas. Geram-se, desta forma, partculas que provocam
osteolise. Os factores abordados merecem preocupac~ao acrescida, imprimindo uma grande
necessidade de busca por soluc~oes capazes de os minimizar, aumentando assim a qualidade
da artroplastia cimentada.
Os estudos numericos e experimentais que te^m vindo a ser realizados comprovam que os
procedimentos tentados para melhorar as condic~oes da artroplastia cimentada, revelam ter
ambiguidade nos seus efeitos, podendo ser benecos em determinados aspectos e prejudiciais
noutros.
Focando os procedimentos de aquecimento e/ou arrefecimento dos componentes protese, ci-
mento e osso, conrma-se que, se por um lado o aquecimento da protese metalica revela,
na generalidade dos casos, ser viavel para as propriedades meca^nicas do cimento osseo na
interface cimento-protese, em contra-partida, este processo pode aumentar as temperaturas
maximas atingidas durante a sua polimerizac~ao, aumentando o risco de necrose de origem
termica no tecido osseo. Ja o arrefecimento do osso tem, geralmente, o efeito contrario na
interface cimento-osso, resultando numa diminuic~ao das temperaturas maximas nesta zona,
mas contribuindo simultaneamente para parcial inecacia da polimerizac~ao do cimento e con-
sequente aparecimento de porosidade e possveis micro-ssuras.
E no enquadramento de todos os problemas abordados que surge a proposta de criar um dis-
positivo que tenha a capacidade, n~ao so, de proporcionar o aquecimento da interface cimento-
protese, catalizando a polimerizac~ao do cimento osseo nesta zona   tornando-a mais ecaz,
diminuindo a quantidade de porosidade formada e a consequente microssurac~ao do cimento
nesta zona   mas tambem, e igualmente importante, de extrair o calor libertado durante esta
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reacc~ao, minimizando as temperaturas maximas atingidas e consequentes danos de origem
termica sofridos pelo tecido osseo que impossibilitando a sua regenerac~ao, podem levar a
laxac~ao asseptica. Foi assim projectado, em 2007, e patenteado em Janeiro de 2009, um
dispositivo de controlo de temperatura do cimento osseo na artroplastia cimentada [34]. O
dispositivo foi concebido para ser aplicado especicamente na artroplastia total do joelho,
actuando em contacto directo com a superfcie superior do prato tibial.
A acc~ao de aquecimento e arrefecimento e conseguida com recurso a modulos termoelectricos
de refrigerac~ao (TEC) que actuam com base no efeito de Peltier. Estes componentes te^m a
capacidade de gerar uxos de calor em diferentes sentidos consoante a polaridade da corrente
electrica que os alimenta. A frente neste documento e feita uma descric~ao pormenorizada
acerca deste tipo de dispositivo (secc~ao 3.1.2).
O dispositivo tera sido testado em condic~oes in vitro, com componentes constitudos por resina
epoxi e poliuretano para simular o osso (tbia). Os resultados ent~ao obtidos mostraram uma
temperatura maxima atingida de cerca de 60. Foram registadas temperaturas acima dos
55 durante sensivelmente 35 segundos e dos 50 durante cerca de 50 segundos.
Figura 2.1: Temperaturas obtidas por Schiller (2009) no teste do seu dispositivo de controlo
de temperatura [35].
Tal como ja referido, foram objectivos deste trabalho, toda a construc~ao do dispositivo, ten-
tando optimizar a sua ecie^ncia e versatilidade de uso, a alterac~ao e optimizac~ao do software
de controlo visando a sua melhor adequac~ao ao tipo de testes a efectuar e realizar testes exper-
imentais recorrendo a osso fresco de bovino na tentativa de reproduzir com relativa delidade
as caractersticas de uma artroplastia cimentada.
A gura 2.2 apresenta o dispositivo construdo no a^mbito do presente trabalho.
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2-Aplicativo do prato tibial;
3-Sensor usado para leitura directa da temperatura do manto do cimento osseo;
4-Fonte de alimentac~ao externa (HRP-600-3.3 );
2.1 Princpios gerais de funcionamento
Inicialmente o projecto foi concebido para operar com um sensor de Bragg em bra optica1
que efectuaria a leitura da temperatura do manto do cimento osseo. Em aplicac~oes praticas,
este seria colocado no interior do cimento durante a sua polimerizac~ao. Daria a informac~ao da
temperatura e atraves desta seria controlado todo o dispositivo de controlo de temperatura.
Simultaneamente seria efectuada a leitura da temperatura da face superior do prato tibial
atraves de dois sensores electronicos (LM35) [35]. Uma contra-partida deste processo seria
a permane^ncia do sensor de Bragg no cimento apos a sua polimerizac~ao. Apesar das suas
reduzidas dimens~oes (cerca de 125µm de dia^metro), poderia po^r em causa a integridade
estrutural do cimento osseo afectando a longevidade da artroplastia efectuada.
E proposto, no presente trabalho, que o controlo de temperatura do dispositivo seja efectu-
1Este tipo de dispositivo emite diferentes comprimentos de onda dependendo da temperatura do meio no
qual se encontra.
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ado recorrendo as temperaturas lidas por dois sensores LM35 DZ (gura 2.5) colocados em
contacto com a face superior do prato tibial. Porem, para o conhecimento da temperatura in-
terior do cimento osseo durante os ensaios experimentais foi colocado,no seu interior, tambem
um sensor electronico LM35 DZ.
S~ao medidas as temperaturas, em tempo real, a partir dos 3 sensores ao longo de todo o
processo de polimerizac~ao do cimento. Numa situac~ao real, ou seja, na possibilidade de
aplicac~ao do presente dispositivo numa intervenc~ao cirurgica, n~ao e de todo aconselhavel a
colocac~ao de qualquer sensor no interior do manto do cimento. Assim, o princpio tomado para
a leitura das temperaturas a partir dos 3 sensores visa a tentativa de encontrar uma relac~ao
entre as variac~oes de temperatura dos sensores do prato tibial e o sensor no cimento osseo.
Tenta assim, ser criada uma parametrizac~ao do comportamento dos primeiros em func~ao
do segundo, possibilitando a correcta alterac~ao do estado dos modulos termoelectricos, nos
momentos certos, para que no futuro, exista a possibilidade do uso deste dispositivo sem
necessidade de colocac~ao de qualquer objecto no cimento osseo.
Em casos praticos, este processo obrigaria a efectuar testes de variac~ao de temperatura do con-
junto prato, sistema de dissipac~ao de calor para cada tipo de protese a aplicar. As diferencas
de temperatura e os tempos associados variam consoante a congurac~ao do prato tibial, pois
esta obriga a adaptac~ao de todos os componentes constituintes do sistema de adic~ao/extracc~ao
de calor, alterando a sua forma e consequentemente todo o comportamento termico do sis-
tema.
O princpio de actuac~ao de todo o sistema baseia-se, inicialmente, no pre-aquecimento do
conjunto protese e cimento osseo a partir da superfcie do prato tibial. Posteriormente, ao
ser detectado um pequeno aumento da temperatura pelos sensores, proveniente do incio da
reacc~ao exotermica do cimento, e iniciado o processo de remoc~ao de calor ate que a temper-
atura do conjunto estabilize proxima dos valores tpicos do corpo humano (cerca de 37).
O dispositivo e composto por uma unidade de controlo que esta ligada a um computador
atraves do qual sera controlada. A esta unidade estara ligado o aplicativo que actuara direc-
tamente sobre o prato tibial para o respectivo controlo de temperatura. E composto pelos
sensores de temperatura e modulos termoelectricos e pelos componentes responsaveis pela
conduc~ao e convecc~ao do calor gerado durante o processo de polimerizac~ao do cimento osseo
e respectivo controlo (secc~ao 3.2.2).
A gura 2.3 permite uma melhor percepc~ao do uxo de informac~ao inerente ao funcionamento
do dispositivo.
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Figura 2.3: Esquema representativo do uxo de informac~ao no funcionamento do dispositivo
de controlo de temperatura
Um dos mais importantes componentes presentes no dispositivo e a placa de aquisic~ao de dados
NI USB-6008, National Instruments (gura 2.4). Este componente estabelece a interface entre
dispositivo e computador ligando os dois atraves da aplicac~ao Labview. Por esta passa toda a
informac~ao necessaria ao controlo. Sera esta, conjuntamente com o software criado, o cerebro
de todo o funcionamento do dispositivo de controlo de temperatura.
Esta placa disponibiliza oito canais para entradas analogicas (AI2), dois canais para sadas
analogicas e doze canais para entradas/sadas digitais (DIO3). Esta confere ainda duas sadas
nas quais s~ao debitados outputs constantes de 2,5 e 5 V.
No funcionamento do dispositivo, s~ao usados tre^s canais para entradas analogicas, um para
cada sinal debitado pelos sensores de temperatura. Dois canais para sadas digitais, um para
cada um dos sinais de controlo dos TECs. E tambem usada a tens~ao de 5V da placa para
alimentar electricamente os sensores de temperatura.
Em anexo encontram-se os esquemas dos conectores da placa (guras B.4 e B.5 ).
Numa abordagem sucinta, os sinais emitidos pelos sensores de temperatura s~ao adquiridos
pela placa NI USB-6008 atraves das suas entradas analogicas e enviados directamente para
o computador no qual s~ao apresentados em tempo real. Este, recorrendo ao software de
controlo, processa os dados e, em func~ao dos mesmos, envia informac~ao para a placa para
activar/desactivar as respectivas sadas digitais (o seu estado e alterado recorrendo a variaveis
booleanas criadas no programa de controlo). O estado destas sadas ira ser usado para controlo
dos reles que s~ao, consequentemente, responsaveis pelo controlo dos modulos termoelectricos
de refrigerac~ao ("TEC1", "TEC2", "TEC3", gura 2.3). S~ao usados dois conjuntos distintos
2Do ingle^s Analog Input
3Do ingle^s Digital Input/Output
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Figura 2.4: Placa de aquisic~ao de dados NI USB 6008, National Instruments [36].
de reles, embora conectados entre si. Um deles tera como func~ao controlar a alimentac~ao
electrica dos TECs ("CRL1"4, gura 2.3), enquanto que o outro servira para controlar o
sentido da corrente que os atravessa ("CRL2"5, gura 2.3). Cada um destes conjuntos recebera
a informac~ao do estado de uma sada digital. S~ao assim usadas duas sadas digitais para
efectuar o controlo de todo o sistema.
2.1.1 Sensores de Temperatura (LM35 DZ)
A escolha deste tipo de sensores de temperatura para o dispositivo baseia-se nas suas
caractersticas dimensionais e funcionais. Para alem destes factores, a seu reduzido preco
aliciou tambem a escolha efectuada. Estes sensores te^m a capacidade de operar num intervalo
de temperaturas (entre -55 e 150 [37]) que abrange as temperaturas previstas para o
funcionamento do dispositivo.
Os sensores de temperatura LM35 possuem dimens~oes relativamente reduzidas (gura B.2),
tornando possvel a sua aplicac~ao na montagem que se pretende criar. A sua facilidade de
aplicac~ao, comparativamente com outro tipo de sensores (Bragg em bra optica, por exemplo),
e outro factor preponderante na sua escolha.
Estes sensores possuem tre^s terminais. Dois dos quais servem para a respectiva alimentac~ao
electrica (vs e Gnd, gura 2.5, b). O outro terminal emitira um output de voltagem directa-
mente proporcional a temperatura do meio no qual e inserido o sensor (vout, gura 2.5, b).
Estes apresentam uma variac~ao linear do output em func~ao da temperatura de 10mV/. N~ao
necessitam de calibrac~ao, pelo que, o valor de temperatura e lido de forma directa, bastando
multiplicar o valor do output debitado por 100. Ou seja, a uma temperatura de 25, por
exemplo, o sensor emitira uma tens~ao de 0,25V. O erro do sensor na leitura de temperaturas e,
tipicamente, cerca de 0,5, porem pode em determinados sensores alcancar valores de 1,5
a temperatura ambiente, podendo ir ate aos 2 consoante a temperatura do meio em que se
encontra se afaste deste valor (gura 2.6).
4Conjunto de Reles 1
5Conjunto de Reles 2
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(a) (b)
Figura 2.5: Sensor de temperatura LM35 DZ: (a) Vista em perspectiva; (b) Diagrama de
conex~ao do sensor [37].
O aquecimento destes componentes resultante do efeito de Joule (auto aquecimento) e 0,08,
valor insignicante comparativamente com o erro associado a respectiva leitura de temper-
atura.
A sua resposta temporal varia consoante o meio em que e colocado. A gura 2.6 mostra a
resposta deste componente em diferentes meios.
(a) (b)
Figura 2.6: Caractersticas de funcionamento dos sensores LM35:(a) Precis~ao do sensor LM35
ao longo da gama de temperaturas; (b) Resposta temporal do sensor LM35 em banho de oleo
agitado [37].
Pela curva apresentada na gura 2.6, (b), verica-se que a resposta do sensor em banho de oleo
leva cerca de 10 segundos a atingir 100. Pode considerar-se que a resposta do mesmo quando
inserido no cimento osseo sera proxima desta. O sensor estara completamente envolvido pela
pasta viscosa formada pelo cimento osseo.Podem ser consideradas estas condic~oes como sendo
proximas as do banho em oleo.
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Para mais informac~ao acerca destes sensores consultar a gura B.1.
2.1.2 Modulos Termoelectricos de Arrefecimento
Os TECs usados no dispositivo pertencem a fabricante Marlow com a refere^ncia DT3-6.
Para operarem na sua maxima ecie^ncia necessitam de ser alimentadas com uma corrente de
5,6 Ampere e um potencial de 3,6 Volt. Na sua maxima ecie^ncia cada um destes componentes
tem a capacidade para gerar uxos de calor com cerca de 14 Watts.
Os modulos termoelectricos necessitam de um potencial de cerca de 3,6 Volt e uma intensidade
de corrente de 5,6 Ampere para operarem na sua ecie^ncia maxima [38].
Figura 2.7: Esquema representativo de um modulo termoelectrico de arrefecimento de estagio
unico [39].
Efeito de Peltier
O efeito de Peltier ocorre quando uma corrente electrica e aplicada na junc~ao de dois semi-
condutores diferentes originando uma diferenca de temperatura entre as suas extremidades
(gura 2.8). Blocos de semi-condutores dos tipos "p"e "n"s~ao ligados, de forma alternada,
electricamente em serie e termicamente em paralelo. Nos blocos do tipo "p", ocorre uma
movimentac~ao de carga (positiva ) no sentido da corrente, ao passo nos blocos do tipo "n"e
vericada uma movimentac~ao de carga (negativa) no sentido oposto ao da corrente. Tais
movimentac~oes geram um uxo de calor que origina uma diferenca de temperatura entre as
extremidades das porc~oes de metal semi-condutor (gura 2.8)[40].
Os modulos termoelectricos mais comuns s~ao compostos por Telureto de Bismuto (Bi2Te3).
Cada uma das extremidades destes componentes e revestida por uma placa cera^mica que
sera responsavel por homogeneizar o uxo de calor conduzido optimizando desta forma o seu
funcionamento.
2.2 Concepc~ao e construc~ao do dispositivo
2.2.1 Unidade de Controlo
A unidade de controlo foi construda na sua totalidade a partir do respectivo esquema
electrico fornecido por um dos inventores do dispositivo. Este esquema encontra-se em anexo
(gura B.6).
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Figura 2.8: Efeito de Peltier : Par de blocos do tipo "n"e "p". Movimentac~ao das cargas
criando a diferenca de temperatura entre extremidades [40].
Na gura 2.9 s~ao apresentados os varios componentes que constituem a unidade de controlo.
Figura 2.9: Unidade de controlo do dispositivo e respectivos componentes.
Legenda:
1-Placa de aquisic~ao de dados (NI USB 6008, National Instruments);
2-Array de resiste^ncias (220 Ohm);
3-Acoplador Optico (PC 817, Sharp);
4-Array de pares de Darlington (ULN2004A, Texas Instruments);
5-Conjunto de reles electromeca^nicos (40.52, 8 Ampere, Finder);
6-Conjunto de reles electromeca^nicos (40.52, 8 Ampere, Finder);
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7-Fonte de alimentac~ao (INCL C-B350 ATX, Computer co., LTD).
E constituda pela placa de aquisic~ao de dados (NI USB-6008), alguns componentes electronicos
que tratam os sinais digitais por esta debitados (3 e 4, gura 2.9), varios reles para controlo
dos modulos termoelectricos (5 e 6, gura 2.9) e uma fonte de alimentac~ao de um computador
pessoal (7, gura 2.9). Este tipo de fontes torna-se bastante versatil pois possui varias sadas
com diferentes nveis de tens~ao (3.35, 5 e 12 V).
O esquema electrico da unidade foi desenhado de modo a que todo o dispositivo fosse ali-
mentado electricamente com recurso a esta fonte. Seria esta responsavel pela alimentac~ao
electrica dos acopladores opticos (tens~oes de 5 e 12 V), do amplicador de corrente (tens~ao de
12 V), de todos os reles (tens~ao de 12 V) e ainda dos modulos termoelectricos de arrefecimento
(tens~ao de 3.35 V). Porem, apos a construc~ao do dispositivo e alguns testes efectuados, esta
fonte mostrou ser insuciente para alimentar os modulos termoelectricos de arrefecimento.
Apesar de nas suas caractersticas teoricas esta ter capacidade para fornecer pote^ncia e cor-
rente sucientes para o efeito, quando os modulos eram ligados, vericava-se um abaixamento
brusco da corrente que os atravessava (cerca de 1 A). Sabendo que estes necessitam de uma
corrente electrica de 5,6 A para operar na sua maxima ecie^ncia, rapidamente se concluiu
que a fonte usada n~ao seria a adequada. Assim, para a alimentac~ao destes componentes, foi
usada uma fonte externa a unidade de controlo, com as caractersticas necessarias para os ns
desejados. Esta fonte (HRP-600-3.3, gura 2.10) debita uma pote^ncia de 600W e um output
medio de 3,3 Volt. Permite um ajuste no do output, fazendo com que este possa variar
entre 2.8 e 3.8 Volt. A corrente electrica debitada e de 100 A. Estes valores adequam-se as
caractersticas dos modulos termoelectricos que, como foi ja referido, operam na sua maxima
ecie^ncia quando alimentados a 3.6 V e 5.6 A.
Figura 2.10: Fonte de alimentac~ao (HRP-600-3.3 ) da fabricante Mean Well usada para ali-
mentar os modulos termoelectricos de arrefecimento.
Os componentes electronicos presentes na unidade de controlo te^m como func~oes, para alem
de proteger a placa de aquisic~ao de dados de eventuais descargas electricas ou curto-circuitos,
amplicarem a pote^ncia dos sinais de sada da mesma, capacitando-os com corrente suciente
para permitir o accionamento da bobina indutora dos reles de controlo.
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A protecc~ao da placa e efectuada com recurso a acopladores opticos, um para cada sinal digital
(3, gura 2.9). Os acopladores opticos te^m a func~ao de estabelecer a ligac~ao segura entre dois
circuitos, um de baixa pote^ncia, composto pela placa de aquisic~ao de dados (tens~oes de 5 V) e
outro de pote^ncia mais elevada, composto pelo amplicador de corrente e reles (tens~oes de 12
V). Na pratica, estes componentes conte^m um led (foto emissor) e um transstor fotossensvel
(foto receptor). Quando o led se encontra activo, provoca o accionamento do transstor6
permitindo a passagem de corrente desde a fonte de 12 V ate a massa do circuito. O led
e alimentado por uma tens~ao de 5 Volt   disponvel na placa NI USB-6008   apos a sua
passagem por uma resiste^ncia (2, gura 2.9). Um dos seus terminais esta ligado a este
potencial, enquanto que o outro esta ligado a uma das sadas digitais da placa de aquisic~ao
de dados. Quando a sada digital esta activa, e activada a massa do circuito, quando esta se
encontra desactiva, e activada a tens~ao de 5 V. Ora quando esta tens~ao esta activa, n~ao existe
diferenca de potencial nos terminais do led, cando este desactivo, ja quando a massa esta
activa, o led e activado devido a diferenca de potencial criada aos seus terminais. Desta forma
e conseguido o controlo do acoplador optico que activa quando a sada digital correspondente
se encontra activa.
E conseguido, assim, o controlo da ligac~ao entre o restante circuito e a placa de aquisic~ao
de dados. Quando as sadas est~ao activas, o acoplador optico estabelece a ligac~ao, quando a
sada esta desactiva, o acoplador optico interrompe a ligac~ao.
Posteriormente, os sinais provenientes dos acopladores opticos s~ao amplicados por um con-
junto de transstores em montagem Darlington7 para que possa circular corrente suciente
para o accionamento dos reles do circuito. Para o efeito e usado o array de pares de darlington
(componente 4, gura 2.9).
Os reles s~ao alimentados com uma tens~ao de 12 V. Um dos terminais esta conectado a este
potencial. O outro e conectado ao colector do segundo transstor do par de Darlington.
Quando e feito chegar o sinal proveniente do acoplador optico a base do primeiro transstor,
este amplica a corrente do sinal accionando o segundo transstor e este ira conduzir o sinal
proveniente da bobina do rele ate a massa do circuito (conduc~ao do colector para o emissor).
Cria-se assim a diferenca de potencial necessaria para a activac~ao da bobina, uma vez que
um dos seus terminais e ligado aos 12 V e o outro e conectado a massa quando o segundo
transstor do par de Darlington se encontra activo.
Em suma, numa abordagem simples, o accionamento das bobinas dos reles e conseguido com o
controlo das sadas digitais da placa de aquisic~ao de dados com a devida precis~ao e seguranca,
garantindo a protecc~ao dos principais componentes da unidade de controlo.
Focando o funcionamento dos reles, estes actuar~ao como simples comutadores que estabelecem
ligac~oes entre diferentes terminais consoante a sua bobina indutora esteja, ou n~ao, alimentada
electricamente.
A gura 2.11, possibilita a compreens~ao do funcionamento basico deste tipo de componentes.
Os terminais A1 e A2 (A e B no esquema electrico, respectivamente. Figura B.6, anexos.)
6Componente electronico semi-condutor. Possui 3 conectores. Um colector, no qual e ligado o potencial
a conduzir, um emissor, que emite a grande maioria do potencial colectado, apenas quando o transstor se
encontra activo e uma base, que e responsavel por activar o transstor assim que a esta chegue um sinal
electrico com corrente suciente para o efeito.
7O transstor de Darlington e um dispositivo que combina dois transstores bipolares no mesmo encapsula-
mento. O colector de cada um deles esta ligado a um potencial comum (12 V neste caso).
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s~ao responsaveis pela alimentac~ao electrica da bobina do rele. Quando esta n~ao esta a ser
alimentada, o rele cria as ligac~oes entre os terminais 11 e 12 e entre os terminais 21 e 22.
Quando esta e alimentada, cria um campo indutor que obriga o sistema do rele a comutar e
a estabelecer ligac~oes entre os terminais 11 e 14 e entre os terminais 21 e 24.
Figura 2.11: Esquema de funcionamento do rele electromagnetico 40.52, Finder
Observando o esquema electrico da unidade de controlo B.6, focando a secc~ao na qual est~ao
representados os terminais dos reles e os TECs, torna-se simples compreender a forma como
e conseguida a invers~ao do sentido da corrente que atravessa os TECs, bem como o corte da
sua alimentac~ao electrica.
A gura 2.12 apresenta os conectores da unidade de controlo para os varios perifericos usados
no dispositivo de controlo de temperatura.
(a) (b)
Figura 2.12: Unidade de controlo e respectivos conectores: (a) Conectores de alimentac~ao
externa dos TECs; (b) Conectores para os sensores LM35 e TECs.
Legenda:
1-Interruptor da fonte de alimentac~ao interna;
2-Conector dos primeiros dois TECs;
3-Conector do terceiro TEC;
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4-Conector do sensor LM35 do cimento osseo;
5-Conector do primeiro sensor LM35 do prato tibial;
6-Conector do segundo sensor LM35 do prato tibial;
7-Conector de alimentac~ao da fonte de alimentac~ao interna;
8 e 9-Conectores para os terminais neutros e positivos da fonte de alimentac~ao externa, re-
spectivamente.
2.2.2 Aplicativo ao prato tibial da artroplastia total do joelho
A construc~ao do aplicativo do prato tibial e de extrema importa^ncia para o sucesso do
desempenho de todo o dispositivo. E este que actua directamente sobre a superfcie superior
do prato tibial, conferindo a adic~ao e a remoc~ao de calor ao conjunto protese-cimento-osso
em diferentes etapas, possibilitando o controlo da sua temperatura da forma desejada. Deste
modo, a escolha dos materiais, bem como as dimens~oes e posic~oes relativas de cada compo-
nente te^m por base os fenomenos termicos associados ao seu funcionamento. As transfere^ncias
de calor resultantes da sua actuac~ao assentam nos fenomenos termicos de conduc~ao e con-
vecc~ao de calor.
A congurac~ao proposta para a montagem do aplicativo, tem por base a idealizada pelos
inventores do dispositivo, embora com algumas alterac~oes. A gura 2.13 mostra um esquema
representativo da montagem [35].
Figura 2.13: Esquema de Montagem das camadas que formam o aplicativo do prato tibial.
Em que:
1-Osso cortical da tbia;
2-Osso trabecular da tbia;
3-Cimento osseo;
4-Prato tibial (Tita^nio);
5-Modulo termoelectrico de arrefecimento;
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6-Dissipador de calor;
7-Placa espessa de alumnio;
8-Placa de acrlico;
9-Placa na de alumnio;
10-Sensor de temperatura (LM35 DZ).
Note-se que a gura 2.13 trata-se de um esquema meramente representativo n~ao respeitando
dimens~oes relativas dos componentes. A tbia e a protese encontram-se em vista de corte para
melhor perceptibilidade do arranjo das varias camadas aplicadas na montagem.
Antes de ser iniciada a descric~ao do comportamento deste sistema, procede-se uma breve
explicac~ao dos fenomenos de transfere^ncia de calor associados ao seu funcionamento.
Os fenomenos de transfere^ncia de calor podem ocorrer em dois regimes distintos. Regime
estacionario e regime transiente. Considera-se regime estacionario como sendo aquele em que
as condic~oes termicas (temperaturas das superfcies, condutividades termicas e densidades
dos materiais, por exemplo) do sistema n~ao se alteram, sendo por isso constantes ao longo do
tempo. Ja regime transiente dene-se como aquele em que as propriedades referidas variam
ao longo do tempo. Por exemplo, se a temperatura de uma superfcie de um sistema sofre
alterac~oes, as temperaturas em cada ponto do sistema ser~ao alteradas, vericando-se assim
um regime transiente, ate que o sistema atinja um equilbrio termico (regime estacionario)
[41].
O funcionamento do dispositivo dar-se-a, todo ele, segundo o regime transiente.
Conduc~ao de calor e interpretada como sendo a transfere^ncia de energia de partculas mais
energeticas (temperaturas superiores) para partculas menos energeticas (temperaturas infe-
riores) de uma substa^ncia devido a suas interacc~oes [41].
A conduc~ao de calor (Lei de Fourier) uni-dimensional em regime estacionario numa parede





sendo q00x o uxo de calor na direcc~ao x (w=m2), K a condutividade termica do material
(w/m. 1) e dTdx e o gradiente de temperatura na direcc~ao x (gura 2.14).
Figura 2.14: Conduc~ao de calor uni-dimensional em regime estacionario numa parede plana
[41].
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Convecc~ao de calor consiste na transfere^ncia de calor provocada pelo contacto entre a su-
perfcie de um corpo solido e um uido, parado (convecc~ao livre) ou em movimento (convecc~ao
forcada).
A convecc~ao de calor em regime estacionario (Lei de Newton do arrefecimento) e dada pela
express~ao 2.2 [41].
q00x = h(Ts   T1) (2.2)
Em que q00 e o uxo de calor (w=m2), h e o coeciente de convecc~ao (w=m2. 1), Ts e a
temperatura da superfcie do corpo e T1 e a temperatura do uido refrigerante.
Balancear termicamente todo este sistema revela ser um processo complexo, obrigando a
determinados pressupostos e simplicac~oes que podem ditar a propagac~ao de erros na analise.
Para alem das varias fronteiras no sistema (entre as varias camadas de material e entre o ar e
o dissipador de calor), a sua actuac~ao em regime transiente diculta esse procedimento. Alem
disto, e necessario contabilizar o facto de o uxo de calor gerado pelos TECs n~ao ser constante
ao longo do processo de controlo de temperaturas. Outro factor que diculta este calculo e
a gerac~ao de calor por parte do PMMA durante a sua polimerizac~ao, n~ao sendo esta linear.
Desta forma sera feita uma descric~ao, qualitativa das caractersticas termicas do sistema, que
ajudara a perceber de que forma a sua congurac~ao afecta a sua ecie^ncia termica. Tera sido
tambem efectuada uma simulac~ao numerica, por metodo de elementos nitos, por forma a
obter com maior clareza um conhecimento do comportamento termico do sistema de controlo
de temperatura (captulo 5).
A descric~ao efectuada de seguida para alem de ser meramente qualitativa, pressup~oe algumas
aproximac~oes e simplicac~oes na avaliac~ao do problema.
Recorre-se ao conceito de circuito termico equivalente para ter uma noc~ao do comportamento
termico do sistema e de como a sua congurac~ao pode alterar este comportamento.
Importante sera referir que este tipo de analise e aplicavel apenas em condic~oes de regime
estacionario, no qual s~ao conhecidas as temperaturas (constantes) de cada uma das superfcies
que constituem o sistema. Porem, nada impede que o uso das mesmas, n~ao para um intervalo
de tempo, mas sim para um determinado instante. Com esta abordagem e possvel obter uma
caracterizac~ao qualitativa do comportamento termico do sistema.
S~ao tomados alguns pressupostos para simplicar a analise do comportamento do sistema.
Assume-se que os TECs criam um uxo de calor totalmente unidireccional (perpendicular ao
plano das suas faces) e que a conduc~ao conferida pelas varias placas de alumnio, protese,
cimento e osso, se da ,tambem, apenas nesta direcc~ao, pois as suas areas transversais s~ao
bastante superiores as restantes dimens~oes.
Considera-se tambem que o uxo gerado pelos TECs e uniforme e afecta as superfcies de
contacto de forma homogenea em qualquer um dos seus pontos. Tal pressuposto n~ao difere
signicativamente do que realmente se verica pois a area preenchida pelas placas cera^micas
dos TECs ocupa a grande maioria da area das placas que est~ao em contacto com os mesmos.
Desta forma, pode aproximar-se este a um caso de gerac~ao e conduc~ao de calor unidireccionais.
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Tendo em conta os factores abordados anteriormente e apresentada a gura 2.15. Nesta s~ao
mostrados os uxos de calor gerados pelos TECs e as temperaturas superciais da montagem
em dois instantes de tempo distintos. Um pertencente ao estagio de pre-aquecimento do prato
tibial e outro pertencente ao estagio de arrefecimento deste componente. Note-se que n~ao esta
a ser abordado o calor libertado pelo PMMA durante a polimerizac~ao. Pretende-se apenas
mostrar como a congurac~ao da montagem afecta a transfere^ncia de calor produzida pelos
TECs.
(a) (b)
Figura 2.15: Temperaturas superciais do aplicativo em dois instantes distintos: (a) Instante
do estagio de aquecimento contnuo do prato tibial; (b) Instante do estagio de arrefecimento
contnuo do prato tibial.
Na gura 2.16 apresentam-se os circuitos termicos equivalentes correspondentes a cada uma
das situac~oes apresentadas na gura 2.15.
Em que Rcond;palf e a resiste^ncia termica, por conduc~ao, da placa de alumnio mais na
e Rcond;pt e a resiste^ncia termica, por conduc~ao, do prato tibial. Rcond;pale e a resiste^ncia
termica, por conduc~ao, da placa de alumnio de elevada espessura, Rcond;bd e a resiste^ncia
termica, por conduc~ao, da base do dissipador de calor e Rconv;a e a resiste^ncia termica, por
convecc~ao, das alhetas do dissipador de calor.
Na fase se aquecimento os TECs geram uxo de calor no sentido protese-cimento osseo ((gura
2.16, b)). A taxa de calor (W ) que atravessa o sistema desde a face inferior dos TECs ate a






As resiste^ncias termicas por conduc~ao s~ao func~ao da condutividade termica do material e da
espessura do corpo que se op~oe transversalmente ao uxo de calor. Desta forma, desenvol-
vendo a equac~ao 2.3 obtem-se [41]:
q1 =
T2   T0
[(epalf=KAlA) + (ept=KT iA)]
(2.4)
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(a) (b)
Figura 2.16: Circuito termico equivalente: (a) Estagio de aquecimento contnuo do prato
tibial; (b) Estagio de arrefecimento contnuo do prato tibial.
Sendo epalf e ept as espessuras da placa de alumnio mais na e do prato tibial, respectiva-
mente, e KAl e KTi as condutividades termicas do alumnio e do tita^nio, respectivamente. A
e a area perpendicular a direcc~ao do uxo de calor.
Ja no estagio de arrefecimento do prato tibial os TECs geram uxo de calor no sentido protese-
dissipador (gura 2.16, b). A taxa de calor (W ) que atravessa o sistema, desde a face superior










[(epale=KAlA) + (ebd=KAlA) + (o=hAt) 1]
(2.6)
sendo o a ecie^ncia global das alhetas (para^metro abordado mais a frente na descric~ao do
dissipador de calor), epale a espessura da placa de alumnio mais espessa e ebd a espessura da
base do dissipador de calor, At a area total das alhetas.
A placa de alumnio mais na (componente 9, gura 2.13) tera como func~ao evitar o contacto
directo dos modulos termoelectricos com o prato tibial, evitando danos no mesmo se, por
ventura, ocorrer algum problema electrico nos modulos. Esta placa confere tambem maior
rigidez ao aplicativo. Porem, ha todo o interesse em minimizar a presenca de material entre a
fonte de calor (modulos termoelectricos) e a superfcie na qual se pretende manipular a tem-
peratura (prato tibial). E pretendida uma resposta termica, o mais imediata possvel, nesta
superfcie, em func~ao do estado dos modulos termoelectricos, logo e escolhido um material
de elevada condutividade termica (alumnio). Pela equac~ao 2.4 verica-se que quanto menor
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for a espessura da placa, menor a resiste^ncia termica e consequentemente maior sera a taxa
de calor transferido ate a superfcie inferior do prato tibial. Assim, foi usada uma placa de
reduzida espessura (1mm), e elevada condutividade termica (237 W/m  1 [41]) para que a
resiste^ncia termica seja a menor possvel.
Para optimizac~ao da ecie^ncia do sistema, foi pensado o uso de uma placa de reduzida con-
dutividade termica na qual fosse possvel embutir os TECs e os sensores de temperatura
(componente 8, gura 2.13). O objectivo e isolar, lateralmente os TECs, garantindo que o
uxo de calor se de^, na sua maioria, na direcc~ao perpendicular ao plano dos modulos ter-
moelectricos. Tenta tambem, assim, evitar-se a captac~ao do calor gerado pelos TECs por
parte dos sensores de temperatura do prato tibial que se encontram bastante proximos. O
material escolhido foi acrlico. Tendo este um reduzido coeciente de condutividade termica
(valores entre 0,17-0,22 W/m 1), havera algumas garantias de que este facto seja veri-
cado. A escolha deste material em detrimento de outros com menor condutividade termica
(poliuretano por exemplo) deve-se essencialmente as suas caractersticas meca^nicas, pois con-
ferem maior rigidez, permitindo o seu uso durante mais tempo sem o risco de dano deste
componente.
Ver-se-a, mais a frente que o espaco para embutir os modulos termoelectricos e os sensores
de temperatura e bastante reduzido, dicultando a criac~ao desta placa. O acrlico foi o ma-
terial encontrado que melhor relac~ao confere entre baixa condutividade termica e resiste^ncia
meca^nica suciente para poder ser aplicado e usado na montagem do sistema sem o risco de
dano fsico.
Esta placa tem a mesma espessura que os TECs (cerca de 4mm) para garantir que estes cam
lateralmente isolados e simultaneamente com as suas faces cera^micas em contacto com as
placas condutoras (componentes 7 e 9, gura 2.13).
A placa de alumnio mais espessa (componente 7, 2.13) vai ter a sua actuac~ao essencialmente
na fase de arrefecimento da protese. Nesta fase, o uxo de calor da-se no sentido protese-
dissipador de calor, logo e escolhida uma placa de elevada espessura, o que implica um grande
volume e consequentemente elevada capacidade termica para armazenar uma grande quan-
tidade de calor antes de este ser expelido, por convecc~ao, pelo dissipador de calor. Pela
express~ao 2.6 verica-se que esta contribui para o aumento da resiste^ncia termica, dimin-
uindo a taxa de transfere^ncia de calor para o ar ambiente, porem, torna-se necessario o seu
uso pois devido a sua elevada espessura (dista^ncia que se op~oe ao uxo de calor) possui ele-
vada inercia termica, o que faz com que a sua superfcie de contacto com o dissipador atinja
temperaturas elevadas mais tarde (ver gura A.1). Consequentemente, o dissipador de calor
ira aquecer mais tarde, comecando a sua convecc~ao mais tarde.
A dissipac~ao de calor para a atmosfera apresenta assim duas fases. Uma em que a grande
maioria da transfere^ncia de calor se deve a conduc~ao atraves da placa espessa de alumnio,
seguida de outra na qual a transfere^ncia de calor se deve maioritariamente a convecc~ao exis-
tente entre o dissipador de calor e o ar.
Em suma, a colocac~ao desta placa no sistema, ira contribuir para o abaixamento da taxa de
calor dissipada do sistema para o meio ambiente. No entanto, sera responsavel por retardar
o aumento de temperatura na superfcie de contacto entre esta e o dissipador de calor. Este
ira portanto aquecer mais tarde iniciando consequentemente a convecc~ao do calor mais tarde
(veja-se que so existe transfere^ncia de calor por convecc~ao para o ambiente quando a temper-
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atura do dissipador for superior a do ar. Equac~ao 2.2). E conseguido assim um tempo maior
de actuac~ao do sistema na sua fase de arrefecimento, saturando este num espaco mais longo
de tempo, garantindo a extracc~ao de calor durante todo o perodo crtico de polimerizac~ao
do PMMA.
O dissipador de calor esta presente para conferir, ao sistema, uma maior capacidade de expelir
o calor gerado, recorrendo ao fenomeno de convecc~ao livre. Este fenomeno consiste na trans-
fere^ncia de calor provocada pelo contacto entre a superfcie de um corpo solido e um uido
em movimento. No caso em concreto, o uido convector e o ar e o corpo e o dissipador de
calor. A ecie^ncia do dissipador varia directamente com a quantidade e tamanho das alhetas
que o constituem. Quanto maior for a area de contacto entre este componente e o ar do meio
ambiente, maior a sua ecie^ncia, conferindo a este a capacidade de dissipar maior quantidade
de calor, durante mais tempo ate que atinja a sua saturac~ao. Porem, dada a possvel aplica-
bilidade deste sistema numa situac~ao real, tendo em conta as condic~oes de espaco reduzido
na sua aplicac~ao na protese no doente, opta-se por um dissipador de calor cuja area base
n~ao exceda em demasia a area do prato tibial, tornando exequvel a sua aplicac~ao. Sera este,
ent~ao, o componente limitativo da capacidade de dissipac~ao de calor de todo o sistema.
Para o caso concreto das alhetas usadas, considerando estas de secc~ao transversal rectangular,





Sendo tanh a tangente hiperbolica e Lc = L+ (t=2). O para^metro m estabelece uma relac~ao
entre o coeciente de convecc~ao (h), o permetro da secc~ao transversal da alheta (P ), a







Num componente composto por um conjunto de alhetas, como e o caso do dissipador de
calor empregue no sistema, a taxa total de transfere^ncia de calor por convecc~ao e dada pela
express~ao 2.11.
qt = NfhAfb + hAbb (2.9)
qt e dado em W . N e o numero de alhetas e Ab a superfcie da base do dissipador de calor,
isto e, a porc~ao de superfcie n~ao alhetada deste componente. b e dado por:
b = Tb   T1 (2.10)
que se resume pela diferenca entre a temperatura da base do dissipador e Tb e a temper-
atura do meio ambiente (T1) ().
Existe tambem uma relac~ao para a ecie^ncia global do sistema de alhetas que e traduzido
por:
o = 1  NAf
At
(1  f ) (2.11)
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sendo N o numero de alhetas do dissipador, Af , a area supercial de cada alheta, f a
ecie^ncia de cada alheta e At a area total da superfcie do dissipador. Este para^metro e dado
por:
At = NAf +Ab (2.12)
em que Ab e a superfcie da base do dissipador de calor, isto e, a porc~ao de superfcie n~ao
alhetada deste componente.
As express~oes apresentadas demonstram, que a forma, tamanho e composic~ao do dissipador
de calor s~ao factores de extrema importa^ncia na sua ecie^ncia termica. Pela equac~ao 2.9
verica-se que a capacidade de este componente transferir o calor depende directamente do
numero de alhetas que o constitui, bem como da area de cada uma delas, da area n~ao alhetada
e da diferenca entre as temperaturas da sua base e do meio ambiente.
Na montagem criada neste trabalho, tentou usar-se um dissipador de calor que conferisse boa
ecie^ncia termica dentro das dimens~oes possveis para a sua aplicac~ao num caso pratico.
E importante referir que na conduc~ao de calor em sistemas com varios corpos em contacto,
existem resiste^ncias termicas de contacto que contribuem para quedas de temperatura entre os
corpos. (gura A.3). Estas dividem-se em dois tipos podendo ser considerada a sua actuac~ao
em paralelo. Uma deve-se aos pontos de contacto entre diferentes materiais e outra deve-se
as lacunas existentes entre as superfcies devido a sua rugosidade. No caso pratico do aplica-
tivo do prato tibial, as superfcies das camadas constituintes do mesmo foram polidas com
acabamento bastante no, para alem de que foram aplicadas nas camadas de massa condu-
tora termica. As resiste^ncias de contacto foram desta forma signicativamente minimizadas
podendo em termos praticos ser desprezadas.
Construc~ao do Aplicativo do Prato Tibial
O aplicativo do prato tibial foi construdo para actuar especicamente sobre a compo-
nente tibial da protese do joelho P.F.C. Sigma Knee System conbebida em liga de tita^nio da
fabricante Depuy (gura 2.17).
A gura 2.18 apresenta os componentes usados na montagem do aplicativo do prato tibial.
Numa primeira fase foram criadas as placas de alumnio e a placa de acrlico.
Notem-se as cavidades passantes criadas na placa de acrlico (gura 2.18 (b)), para embutir
TECs e sensores de temperatura. Tenha-se ainda em atenc~ao os furos na placa de alumnio
mais espessa (gura 2.18 (c)), para possibilitar a passagem dos cabos dos TECs e dos dois
sensores que medir~ao a temperatura da face superior do prato tibial. Os dois furos de maior
dia^metro s~ao aqueles pelos quais passar~ao os cabos dos sensores de temperatura. Foi tido
o cuidado de criar estes furos com uma area signicativamente superior a dos sensores para
minimizar a inue^ncia do aquecimento da placa sobre estes.
O dissipador de calor usado foi adaptado para que as suas dimens~oes n~ao fossem signicati-
vamente superiores a area da face superior do prato tibial. Como foi ja referido, o objectivo e
testar um sistema com caractersticas dimensionais que permitam a sua aplicac~ao num caso
pratico de colocac~ao do prato tibial numa artroplastia do joelho. Foi escolhido um dissipador
de calor com um numero signicativamente elevado de alhetas para maximizar o desempenho
do sistema na sua fase de arrefecimento do prato tibial.
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Figura 2.17: Prato tibial P.F.C. Sigma Knee System Depuy. Varias perspectivas.
(a) (b)
(c) (d)
Figura 2.18: Componentes do aplicativo do prato tibial responsaveis pela transfere^ncia de
calor: (a) Placa na de alumnio; (b) Placa de acrlico; (c) Placa espessa de alumnio; (d)
Dissipador de calor.
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Foram embutidos os sensores e TECs na placa de acrlico apos o sua criac~ao (gura 2.19). Foi
tido o cuidado de colocar os sensores de temperatura numa posic~ao que maximizasse a sua
area de contacto com a placa de alumnio de maior espessura. A face que estabelecera este
contacto e a face plana do sensor8
(a) (b)
Figura 2.19: Placa acrlica com os sensores de temperatura e modulos termoelectricos de
arrefecimento embutidos: (a) Face que estara em contacto com a placa espessa de alumnio;
(b) Face que estara em contacto com a placa na de alumnio.
Posteriormente foram xas todas as camadas de material criadas com recurso a ligac~oes
coladas (gura 2.20). Os furos da placa espessa de alumnio pelos quais passam os cabos
dos sensores de temperatura viriam a ser preenchidos com gr~aos de esferovite (EPS) na
tentativa do seu isolamento termico. Este material tem caractersticas termicas isoladoras
pois apresenta valores reduzidos de condutividade termica( entre 0,0270 e 0,0385 W/m.[42])
para alem de que a sua elevada compressibilidade ajudou a sua colocac~ao em t~ao reduzido
espaco.
Figura 2.20: Montagem parcial do aplicativo do prato tibial: Placas de conduc~ao de calor e
modulos termoelectricos de arrefecimento e sensores LM35 (no interior).
Por m, foi aplicado o dissipador de calor com recurso a ligac~ao aparafusada, cando concludo
8A partir de alguns testes, vericou-se que a face plana revelou ser a que mais rapidamente responde a
variac~oes de temperatura.
Marco Filipe Fonseca Coutinho Dissertac~ao de Mestrado
2.3. SOFTWARE DE CONTROLO 35
o sistema de adic~ao/extracc~ao de calor (gura 2.21).
(a) (b)
Figura 2.21: Aplicativo do prato tibial. Diferentes vistas.
Aquando da montagem do sistema foi aplicada uma na camada de massa condutora termica
as faces cera^micas dos TECs e as superfcies de contacto entre a placa espessa de alumnio e
dissipador de calor bem como entre a placa na de alumnio e o prato tibial. O objectivo foi
eliminar a presenca de ar entre estas superfcies, reduzindo as respectivas resiste^ncias termicas
de contacto, maximizando a ecie^ncia na conduc~ao de calor. Note-se que a condutividade
termica deste tipo de pastas e inferior a de qualquer material metalico, porem e bastante
superior a condutividade termica do ar (cerca de 0,0263 W/m.). Apesar de todas estas
superfcies terem sido polidas com o objectivo de diminuir a sua rugosidade, a presenca de ar
entre estas e algo inevitavel quando se encontram em contacto a seco.
2.3 Software de Controlo
Para o controlo do dispositivo construdo recorreu-se ao software de automac~ao e controlo
Labview 8.5 da National Instruments. Teriam sido ja criados dois programas para o controlo
do dispositivo quando este foi projectado e patenteado. Estes foram disponibilizados por um
dos seus inventores. Porem, as necessidades e princpios de funcionamento pretendidos para
o presente trabalho s~ao algo diferentes comparados com os inicialmente estabelecidos para o
dispositivo, tendo sido necessario efectuar alterac~oes nos programas para garantir o correcto
controlo do mesmo.
Foram criados canais analogicos sucientes para efectuar a aquisic~ao de dados a partir dos
sensores de temperatura (um canal para cada sensor). O programa passou a apresentar,
para alem das temperaturas medidas pelos tre^s sensores do sistema, a media aritmetica das
temperaturas dos dois sensores colocados sobre o prato tibial.
O Controlo do processo passou a ser efectuado com base, unicamente, nas temperaturas
medidas pelos sensores colocados na face superior do prato tibial (originalmente o programa
estaria preparado para efectuar as decis~oes de controlo com refere^ncia na temperatura medida
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com o sensor de Bragg que faria, inicialmente, parte do sistema, sendo colocado no manto do
cimento osseo).
Os princpios tomados para o funcionamento dos varios estagios, bem como as condic~oes de-
terminantes para a mudanca entre os mesmos, foram tambem alterados, visando a melhor
adaptac~ao do funcionamento do dispositivo as condic~oes requeridas nos ensaios a efectuar. A
execuc~ao dos estagios do processo bem como os respectivos tempos e temperaturas s~ao expli-
cados na secc~ao 3.4.3 aquando da descric~ao do programa principal de controlo do dispositivo.
Uma das aplicac~oes criadas e responsavel pela leitura e monitorizac~ao das temperaturas
adquiridas a partir dos sensores de temperatura. Esta e executada como um subprograma
que sera carregado pela outra aplicac~ao (programa principal) na qual e possvel, para alem da
visualizac~ao das temperaturas do sistema, predenir as temperaturas limite em cada estagio
do processo, bem como os tempos limite para a mudanca de estagio.
2.3.1 Programa de Aquisic~ao de Temperaturas
A gura 2.22 mostra a interface graca do programa de aquisic~ao de temperaturas. O
programa mostra, em tempo real, as temperaturas adquiridas pelos dois sensores colocados
sobre o prato tibial, bem como a media aritmetica destes valores e a temperatura adquirida
pelo sensor colocado no interior do cimento osseo. A aplicac~ao foi programada para efectuar
leituras de temperatura com uma freque^ncia de 10 Hz9.
Figura 2.22: Interface graca do programa de aquisic~ao de temperaturas.
Esta aplicac~ao permite escolher, para cada sensor de temperaturas, o canal analogico atraves
do qual a placa de aquisic~ao de dados (NI USB 6008) efectua a respectiva leitura.
E possvel tambem ajustar a escala do eixo das abcissas (tempo), possibilitando a sua adaptac~ao
ao tempo total de cada ensaio a realizar.
910 leituras por segundo.
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2.3.2 Programa Principal de Controlo do Dispositivo
Esta e a aplicac~ao na qual ser~ao predenidas as condic~oes de temperatura e tempo para
cada estagio do processo de controlo de temperatura.
Como foi ja referido, todo o processo de controlo de temperatura e composto por 4 estagios
distintos. Numa primeira fase ha como objectivo o pre aquecimento do conjunto cimento
osseo e protese a partir do aquecimento da interface cimento osseo/protese. Posteriormente,
ao ser detectado um ligeiro aumento da temperatura pelos sensores, proveniente do incio da
reacc~ao exotermica resultante da polimerizac~ao do cimento, e accionado, automaticamente,
o processo de absorc~ao do calor por este libertado. Neste estagio s~ao novamente ligados
os modulos termoelectricos mas com a polaridade da corrente que os atravessa invertida,
possibilitando que o uxo de calor se de^ no sentido protese-dissipador, expelindo do conjunto
protese-osso-cimento o maximo calor possvel resultante da reacc~ao exotermica. Nesta fase
o calor da reacc~ao exotermica sera absorvido ate que a temperatura da interface cimento
osseo/osso atinja um valor mnimo predenido.
Uma func~ao extremamente importante do programa e a possibilidade de controlar todo o pro-
cesso recorrendo a temporizac~oes limite. Este permite denir um tempo maximo de durac~ao
para cada estagio, caso n~ao seja atingida a temperatura predenida para ocorrer mudanca
entre estagios. Ou seja, a mudanca de estagio pode ser ditada pela ocorre^ncia da temper-
atura predenida para o efeito ou por um tempo limite predenido para o estagio. Esta
func~ao podera tornar-se bastante util para efectuar um controlo mais preciso e seguro, caso
seja conhecido o comportamento termico do sistema de adic~ao/remoc~ao de calor, bem como
do conjunto protese-cimento-osso. Segue-se a descric~ao pormenorizada das funcionalidades
do programa.
A gura 2.23 mostra a interface graca do programa principal de controlo do dispositivo.
Figura 2.23: Interface graca do programa principal de controlo do dispositivo.
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O processo de controlo da temperatura do sistema e iniciado com o accionamento do bot~ao
"INICIAR", podendo ser interrompido, a qualquer momento, com o bot~ao "PARAR".
Na interface est~ao presentes 4 abas (gura 2.23). A primeira ("Estado do Processo") permite
visualizar o andamento do processo. As duas abas seguintes ("Tempos", "Temperaturas")
correspondem a congurac~ao dos para^metros de controlo do processo (temperaturas e tempos
limite). A ultima aba permite ajustar para^metros da escala do tempo mostrado no painel
graco para adaptac~ao ao tempo total dos ensaios.
Cada uma das 4 linhas de cada aba e referente a um dos estagios do processo. O acom-
panhamento da progress~ao dos estagios e feito pela visualizac~ao do acendimento sucessivo
dos leds da aba "Estado do Processo". Os ajustes efectuados nas abas "Tempos"e "Tem-
peraturas"seguem o mesmo princpio de ordenac~ao. Isto e, os ajustes feitos na primeira
linha destas abas correspondem ao estagio monitorizado na primeira linha da aba "Estado
Processo"e assim sucessivamente, ate ao estagio 4.
No canto superior direito do programa (gura 2.23), no campo "Estado dos TECs", e possvel
acompanhar o estado dos modulos termoelectricos a partir do estado dos leds. Se est~ao ou
n~ao ligados e se se encontram na sua func~ao de aquecimento ou a arrefecimento do prato
tibial. O acendimento do led "Estabilizac~ao"indica que os TECs est~ao desligados, de forma
denitiva, ate que o processo termine, so acende, portanto, quando o processo de controlo se
encontrar no quarto e ultimo estagio.
O programa da a possibilidade de registar, em cheiro de texto, toda a progress~ao das tem-
peraturas do sistema, ao longo do processo. Para isso basta que o bot~ao correspondente esteja
activo (gura 2.23, campo "GRAVAR DADOS"). Este bot~ao esta activo por defeito. Logo,
mal seja iniciado o programa e apresentada de imediato a possibilidade de escolha do nome e
directorio do cheiro a registar.
No campo "TEMPOS"s~ao apresentados os tempos de incio do processo de controlo e o tempo
total decorrido desde a inicializac~ao do programa.
Descrevem-se as abas do programa.
Como foi ja mencionado, na aba "Estado Processo"(gura 2.24, (a)) e acompanhado o decorrer
do processo e a passagem pelos estagios. A conclus~ao de cada estagio e marcada pelo acendi-
mento do led correspondente. Nesta aba s~ao visualizados tambem os tempos de durac~ao de
cada estagio.
Na aba "Tempos"(gura 2.24, (b)) s~ao denidos os tempos limite de durac~ao de cada estagio.
Esta func~ao esta activa apenas quando o bot~ao "Activar/Desactivar tempos limite"se encon-
trar activo. Esta aba permite ainda que o programa pare quando e atingido o tempo maximo
de estabilizac~ao, ou continuar o registo dos dados indenidamente ate que o utilizador queira
parar (bot~ao "Parar apos PMEST").
Segue-se a aba "Temperaturas"(gura 2.25, (a)), na qual s~ao denidas as temperaturas limite
de cada estagio.
TMA - Temperatura Maxima de Aquecimento. (Temperatura maxima a atingir durante o
processo de pre-aquecimento).
TC - Temperatura de controlo. (Temperatura a qual os TECs v~ao controlar o sistema,
ligando e desligando sucessivamente. Quando for detectada temperatura 1ºC acima do valor
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(a) (b)
Figura 2.24: Abas da interface graca do programa de controlo do dispositivo: (a) Aba de
estado dos estagios do processo. (b) Aba de controlo dos tempos limite para mudanca entre
estagios do processo.
predenido, da-se a mudanca para o terceiro estagio, no qual e efectuado o arrefecimento
contnuo).
TMAR - Temperatura Mnima de Arrefecimento. (Temperatura mnima a ser atingida du-
rante o estagio de arrefecimento contnuo).
TMest - Temperatura Maxima de estabilizac~ao. (Temperatura responsavel pelo termino do
programa. O sistema atinge esta temperatura e o programa termina e com ele todo o registo
de dados).
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(a) (b)
Figura 2.25: Abas da interface graca do programa de controlo de temperaturas: (a) Aba de
controlo das temperaturas limite para cada estagio; (b) Aba de ajuste do eixo x (tempo) do
painel graco.
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Captulo 3
Ensaios Experimentais
3.1 Avaliac~ao da performance do dispositivo em estado labo-
ratorial.
Antes de efectuar qualquer tipo de teste com cimento osseo e osso, foi tomada como
importante a realizac~ao de um estudo do comportamento do sistema por forma a compreender
a relac~ao existente entre as temperaturas captadas pelos sensores do prato tibial e o sensor
colocado no cimento osseo. Seja lembrado que o controlo do dispositivo e efectuado recorrendo
as temperaturas lidas pelos sensores colocados sobre o prato tibial. Assim, torna-se importante
obter uma noc~ao da relac~ao entre as temperaturas (e respectivos tempos) captadas nas duas
faces do mesmo. O conhecimento deste comportamento do sistema possibilitara o obter uma
noc~ao do seu tempo de ecie^ncia na fase de arrefecimento do prato. Sera possvel, assim, o
seu uso de forma mais util e correcta, tomando este os devidos accionamentos nos tempos
correctos para que a sua acc~ao traga os efeitos desejados durante toda a polimerizac~ao do
PMMA.
Importante sera frisar que as temperaturas registadas ao longo do tempo, depender~ao di-
rectamente da congurac~ao estabelecida para o aplicativo do prato tibial. A alterac~ao da
espessura das placas condutoras de alumnio, bem como da forma e tamanho do dissipador
de calor afectam directamente todo o comportamento termico do sistema. Desta forma, para
cada prato tibial usado
3.1.1 Materiais e Metodos
O processo aplicado ao dispositivo consistiu num aquecimento do prato tibial ate os sen-
sores colocados sobre o mesmo detectarem uma temperatura de 36, seguido de um estagio
de arrefecimento, contnuo, durante 800 segundos.
O teste descrito foi realizado para 5 posic~oes distintas do sensor de ensaio (sensor em contacto
com a face inferior do prato tibial). Tal procedimento visa conhecer a homogeneidade da acc~ao
do sistema sobre o prato tibial, dando a conhecer o efeito que este tera em diferentes zonas
deste componente. Para facilitar os testes, no que diz respeito ao suporte de todo o sistema,
protese e xac~ao do sensor da face inferior do prato tibial (sensor que viria futuramente a ser
colocado no cimento) foi criado um suporte em espuma de poliuretano (PU) (gura 3.1) com
as 5 posic~oes estipuladas para o sensor da face inferior do prato tibial.
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Figura 3.1: Suporte criado para o teste do aplicativo do prato tibial em estado laboratorial.
Diferentes posic~oes estabelecidas para o sensor da face inferior do prato tibial.
A gura 3.2 apresenta a montagem criada para o teste do sistema de adic~ao/extracc~ao de
temperatura em estado laboratorial.
Figura 3.2: Montagem criada para a avaliac~ao do dispositivo de controlo de temperaturas em
estado laboratorial.
3.1.2 Resultados e Discuss~ao
O graco da gura 3.3 mostra as curvas obtidas para as temperaturas registadas ao longo
do teste com o sensor da face inferior do prato tibial colocado na posic~ao 1.
As curvas de temperatura obtidas para o sensor da face inferior do prato colocado nas difer-
entes posic~oes s~ao bastante ide^nticas, o que leva a concluir que a actuac~ao deste sistema na
superfcie do prato tibial e signicativamente homogenea.
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Figura 3.3: Temperaturas registadas com o sensor da face inferior do prato tibial colocado na
posic~ao 1.
O graco da gura 3.4 apresenta as temperaturas obtidas na face inferior do prato tibial com
o respectivo sensor colocado nas diferentes posic~oes estabelecidas.
Figura 3.4: Temperaturas registadas com o sensor da face inferior do prato tibial colocado
nas diferentes posicoes estabelecidas.
A tabela 3.1 apresenta os valores de temperatura e respectivos instantes de tempo que melhor
traduzem o comportamento de todo o sistema, inclusive dos sensores de temperatura.
Analisando os resultados obtidos, e possvel estabelecer algumas conclus~oes sobre o compor-
tamento termico do sistema.
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Tabela 3.1: Principais valores referentes aos testes.
Posic~ao 1 Posic~ao 2 Posic~ao 3 Posic~ao 4 Posic~ao 5
Face Temperatura Maxima () 30,7 30,7 30,5 31,5 31,2
Inferior Instante de Tempo (s) 57,3 55,1 56,3 52,3 54,6
do Temperatura Mnima () 26,2 25,7 25,1 23,2 24,6
Prato Instante de Tempo (s) 265,3 263,0 234,8 226,4 250,5
Face Temperatura Maxima () 36,8 36,8 36,7 36,7 36,7
Superior Instante de Tempo (s) 37,8 35,1 38,6 38,7 41,0
do Temperatura Mnima () 30,4 31,0 30,0 29,6 29,6
Prato Instante de Tempo (s) 134,3 127,3 131,4 138,4 145,5
Verica-se que o tempo medio de aquecimento do prato na sua face superior ate aos 36e de
cerca de 38 segundos.
A temperatura maxima na face inferior do prato e obtida cerca de 20 segundos apos ser
vericada a temperatura maxima na sua face superior.
Nos valores maximos de temperatura, uma temperatura de 36 nos sensores do prato repre-
senta sensivelmente uma temperatura de 30-31 na face inferior. Possivelmente, a temper-
atura maxima real ocorrida na face inferior do prato tibial seja superior ao valor registado.
Repare-se que apenas uma das faces do sensor de temperatura esta em contacto com o prato
tibial. As restantes est~ao embutidas no suporte de poliuretano. Tal facto podera afectar a
leitura da verdadeira temperatura do sensor, pois esta este a captar as temperaturas do prato
tibial e do suporte.
Verica-se, que apos ser iniciado o estagio de arrefecimento, a temperatura da face inferior do
prato continua a aumentar durante cerca de 20 segundos. Os TECs deixam de fornecer calor
ao prato, passando a gerar um uxo de calor no sentido oposto (prato-dissipador) criando o
efeito de arrefecimento ao mesmo. Porem, este fenomeno demora o seu tempo a tomar efeito
na face inferior do prato tibial, pois existe a placa de alumnio na (componente 9 gura 2.13)
e a propria parede do prato (cerca de 3 mm) que conferem alguma inercia termica1 a esta
secc~ao do sistema.
Note-se que no estagio de arrefecimento   no qual o calor e conduzido no sentido protese-
dissipador  , a placa espessa de alumnio ira aquecer signicativamente. Quando este e
iniciado, aos cerca de 38 segundos, as temperaturas detectadas pelos sensores da face superior
do prato diminuem durante cerca de 100 segundos, tempo apos o qual comeca a ser registado
um aumento praticamente contnuo ate ao nal do teste. Ora, a par deste comportamento,
observando a situac~ao do sensor colocado na face inferior do prato tibial, e denotada uma
diminuic~ao da temperatura do prato durante cerca de 210 segundos (aproximadamente 3,5
minutos). Tal facto leva a conclus~ao que apesar da tentativa de isolamento termico dos
sensores colocados na face superior do prato tibial, vericou-se que estes s~ao consideravelmente
inuenciados pelas temperaturas atingidas pela placa espessa de alumnio (componente 7,
gura 2.13) no estagio de arrefecimento.
1Tambem designada por calor especco ou capacidade termica massica de uma substa^ncia. Dene-se pela
quantidade de calor que e necessario fornecer a um corpo, para que este aumente em 1a sua temperatura.
E expressa em J/.
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O tempo durante o qual se verica a descida de temperatura na face inferior do prato e um
dado de refere^ncia na utilizac~ao do sistema nos testes com cimento e osso. Corresponde este,
ao tempo de ecie^ncia do sistema na sua func~ao de arrefecimento.
Verica-se este comportamento quando a temperatura do dissipador de calor estabiliza num
valor maximo devido a gerac~ao de calor por parte dos TECs. Pode interpretar-se este
fenomeno como uma saturac~ao do dissipador e consequentemente do sistema. Apesar de
a taxa de transfere^ncia de calor entre dissipador e meio ambiente ser mais elevada, devido ao
aumento da diferenca entre as suas temperaturas (ver equac~ao 2.2), a elevada temperatura
do dissipador comeca a criar um efeito adverso no sistema, contribuindo para a diminuic~ao
da taxa de calor conduzida entre a placa espessa de alumnio e o dissipador (Importante ter
sempre presente que a conduc~ao de calor e tanto maior quanto maior for a diferenca das
temperaturas das superfcies atraves do qual e conduzido. Express~ao 2.1). O sistema passa a
n~ao ter capacidade suciente para dissipar todo o calor gerado pelos TECs, tendo tende^ncia
a evoluir para um equilbrio termico no qual, ate la, e denotado o aumento de temperatura
de todo o sistema, incluindo do prato tibial.
Indo ao encontro do que foi descrito na secc~ao 3.2.2, caso n~ao tivesse sido usada a placa
de alumnio de elevada espessura, este fenomeno seria vericado mais cedo apos o incio do
estagio de arrefecimento, pois o dissipador de calor teria atingido a sua temperatura maxima
em menor espaco de tempo.
3.2 Avaliac~ao da performance do dispositivo em osso bovino
fresco
3.2.1 Materiais e Metodos
O dispositivo de controlo de temperatura foi testado com osso fresco de origem animal. Com
este procedimento pretende-se reproduzir com maior delidade a possvel aplicac~ao do dis-
positivo de controlo de temperatura numa artroplastia cimentada. A utilizac~ao de osso real
nas experie^ncias e determinante para a abilidade dos resultados obtidos. Tratando-se de um
caso de estudo no qual a problematica e maioritariamente associada a fenomenos de trans-
fere^ncia de calor, em regime transiente, e imperativo o uso de materiais com caractersticas
termofsicas o mais proximas possvel daqueles presentes numa situac~ao real, aproximando os
ensaios a condic~oes in situ. Embora existam variaveis n~ao controladas que alteram os resul-
tados. A temperatura do osso n~ao foi mantida constante durante os ensaios. As utuac~oes
de ar na sala de testes, bem como as alterac~oes de temperatura do meio ambiente podem
inuenciar signicativas os resultados obtidos.
Preparac~ao do osso de bovino
Nos ensaios praticos realizados foram utilizadas duas porc~oes de osso fresco provenientes
de diferentes animais da mesma especie. Foram cortadas e preparadas porc~oes de tbia de
bovino.
Os ensaios foram realizados em dias diferentes para cada uma das porc~oes.
Na gura 3.5 e apresentada uma das porc~oes de osso preparadas para os experimentos.




Figura 3.5: Porc~ao de tbia de bovino preparada para os ensaios: (a) Osso preparado com a
cavidade para receber o prato tibial; (b) Osso pronto para os ensaios (Cavidades para o prato
tibial e para o sensor de temperatura)
Para cada ensaio realizado o osso foi previamente aquecido a 32, numa estufa, durante
cerca de duas horas, por forma a garantir a homogeneizac~ao da sua temperatura. Este valor
baseia-se nos estudos efectuados por Larsen e Ryd que registaram as temperaturas da tbia
na interface cimento-osso em 30 artroplastias do joelho. Obtiveram uma media de 30 (26-
36) medidos imediatamente antes de ser iniciado o processo de polimerizac~ao [43].
Cimento Osseo Depuy CMW 3 Gentamicin
O cimento osseo usado nos ensaios experimentais e o Depuy CMW 3 Gentamicin. A tabela
3.2 apresenta a constituic~ao deste produto [44].
A porc~ao lquida e incolor, inamavel e possui um odor caracterstico. A par com a grande
maioria dos cimentos de natureza acrlica comerciais, o seu principal componente e o monomero
metilmetacrilato. A hidroquinona esta presente no lquido para agir como estabilizador pre-
venindo polimerizac~ao prematura, que pode ocorrer quando o lquido e exposto a calor ou
luz. N,N-dimetil-p-toluidina e adicionada para promover a polimerizac~ao do cimento apos a
mistura do lquido com a porc~ao solida (po polimerico) [44].
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Tabela 3.2: Composic~ao do cimento osseo CMW3.
Substa^ncia Quantidade
Porc~ao Solida PMMA 83,88%
Peroxido de Dibenzoilo 1,90%
Sulfato de Bario 10.00%
Sulfato de Gentamicina 4,22%
Porc~ao Lquida Metil Metacrilato 97,50%
N,N-Dimetil-p-toluidina 2,50%
Hidroquinona 75 ppm
Na realizac~ao dos ensaios a mistura do cimento foi efectuada manualmente com recurso a uma
espatula e uma taca. Foram medidas, cuidadosamente, as quantidades das porc~oes solida e
lquida necessarias a correcta mistura. Cada embalagem de solido contem 20g de produto
enquanto que o frasco de lquido contem 8,95g. Atendendo a estas quantidades, a mistura foi
feita com uma proporc~ao muito proxima de 2:1.
Tentaram ser respeitados os tempos de uso aconselhados pela fabricante do cimento osseo. A
gura 3.6 apresenta um diagrama temporal de operabilidade do cimento osseo CMW3.
Figura 3.6: Tempos de operabilidade do cimento osseo CMW3 Gentamicin [44].
Foram tidos em particular atenc~ao os tempos de mistura e de espera ate poder ser aplicado
o cimento. Dado o facto de as temperaturas ambiente em cada um dos dias de ensaios terem
sido sensivelmente 24 e 22, respectivamente, a temperatura de refere^ncia na avaliac~ao dos
tempos da gura 3.6 foi 23.
Colocac~ao do prato tibial e respectivo aplicativo de controlo de temperatura
A pasta viscosa de cimento foi colocada no prato tibial ao m de cerca de 3 minutos apos
a sua mistura (gura 3.7).
Por m foi colocado o prato tibial comprimindo o cimento por forma a que a sua camada
casse com uma espessura uniforme de cerca de 3 mm. A gura 3.8 apresenta a montagem
nal de um dos ensaios realizados.
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Figura 3.7: Prato tibial com o cimento osseo ainda em estado viscoso, pronto a ser aplicado
na porc~ao de tbia.
Tipos de ensaios realizados
Nos testes nais do dispositivo foram aplicados 3 tipos de ensaios. Um, no qual foram apenas
registadas as temperaturas durante a polimerizac~ao do PMMA, sem qualquer processo de
controlo de temperatura. Outro, no qual foi pre-aquecido o prato tibial ate serem detectados
36 na sua face superior seguido do controlo a esta temperatura durante tempo indenido.
Num terceiro tipo de ensaio, foi pre-aquecido o prato tibial ate 36, seguido do controlo a
esta temperatura durante 90 segundos tendo sido accionado ao m deste tempo o processo
de arrefecimento contnuo do mesmo ate a estabilizac~ao das temperaturas do sistema.
Estaria inicialmente previsto que a mudanca entre estagios do processo de controlo de tem-
peratura se desse de forma automatica a partir da detecc~ao, por parte dos sensores do prato
tibial, da subida de temperatura do cimento inerente ao incio da polimerizac~ao do PMMA.
Porem, vericaram-se ocorre^ncias inesperadas. Os sensores do prato tibial, acompanham bem
a subida de temperatura do prato na sua fase de aquecimento, ou seja, quando o uxo de calor
gerado pelos TECs se da no sentido dissipador-protese. O problema surge na fase em que
o sistema se encontra em espera ate que os sensores do prato tibial detectem o calor prove-
niente da polimerizac~ao do cimento osseo (2º estagio do processo). Denotou-se, nesta fase,
a completa insensibilidade por parte dos sensores do prato tibial em detectar qualquer tipo
de variac~ao de temperatura resultante do calor libertado pela polimerizac~ao. Varios factores
poder~ao estar na origem destes acontecimentos. Um e o facto de, neste caso em concreto,
o conjunto ser composto, para alem de todo o sistema e protese, por osso real (diferindo da
1ª montagem de teste do sistema, que era composta pelo suporte em espuma de poliuretano,
material de reduzida condutividade termica). Este contribuira tambem para a conduc~ao do
calor, fazendo com que esta n~ao ocorra na sua totalidade no sentido cimento protese. As tem-
peraturas atingidas pela protese ser~ao ent~ao atenuadas fazendo com que os sensores colocados
sobre esta n~ao detectem estas variac~oes.
Outra possvel causa para este problema esta relacionada com a montagem do aplicativo do
prato tibial. Relembre-se que os sensores do prato tibial, apesar da tentativa de isolamento
termico para estes criada, encontram-se bastante proximos dos modulos termoelectricos.
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Figura 3.8: Uma das montagens nais para o teste experimental do dispositivo de controlo
com osso fresco de bovino.
Pode, eventualmente, surgir da a sua resposta termica praticamente imediata quando os
modulos termoelectricos se encontram em funcionamento contnuo. Acontecimento que n~ao
se verica no estagio 2 em que os modulos actuam de forma interrompida para o controlo do
conjunto a uma temperatura predenida.
Foram tentados dois ensaios com o controlo do processo efectuado recorrendo unicamente a
temperaturas limite. Vericou-se em ambos o mesmo acontecimento. A passagem do estagio
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2 para o estagio 3 n~ao ocorreu. No entanto estes ensaios tornam-se uteis para avaliar a forma
como o pre-aquecimento do prato tibial afecta as temperaturas do cimento osseo durante a
sua polimerizac~ao.
3.2.2 Resultados e Discuss~ao
Antes de se proceder a avaliac~ao dos resultados obtidos com os ensaios experimentais
realizados, sera importante referir que o sensor inserido no cimento osseo   apenas para
informac~ao da temperatura sem qualquer efeito no controlo do dispositivo   recebera a in-
ue^ncia, n~ao so da gerac~ao de calor durante a polimerizac~ao do cimento, mas tambem da
conduc~ao de calor provocada pelo osso e pelo prato tibial. Repare-se que as dimens~oes do
sensor s~ao muito proximas da espessura de cimento empregue nos testes. Pode considerar-se
que as temperaturas por este registadas ser~ao o resultado de um equilbrio de temperaturas
entre o cimento e o osso, pois o sensor foi colocado numa cavidade criada na porc~ao de tbia
(gura 3.5, (b)) com uma profundidade que corresponde a, sensivelmente, metade da sua
espessura. Desta forma, podem considerar-se as temperaturas por este registadas como as
temperaturas da interface cimento-osso.
Polimerizac~ao do cimento osseo CMW3 sem actuac~ao do dispositivo
As temperaturas registadas durante a polimerizac~ao do cimento osseo sem a acc~ao do
aplicativo do prato tibial divergem signicativamente comparando as duas porc~oes de osso
testadas. Ao passo que os valores maximos registados na porc~ao 1 atingem os cerca de 53
(gura 3.9), na porc~ao 2 os valores maximos cam aquem dos esperados registando-se uma
temperatura maxima de cerca de 40 (gura 3.10). Para o segundo teste foram efectuados
3 ensaios na tentativa de obter valores superiores de temperatura durante a polimerizac~ao,
porem, em v~ao, pois as curvas de temperatura obtidas foram bastante ide^nticas as do graco
da gura 3.10. Os valores obtidos em qualquer uma das curvas, revelam ser signicativamente
baixos quando comparados com outros estudos realizados   embora em condic~oes distintas  
como por exemplo Homsy et al. e Meyer et al.. Ja comparando com os experimentos de Bihel
et al., Labitzke e Paulus, ou mesmo os de Wikman (intervenc~oes sem irrigac~ao com soluc~ao
de Ringer) verica-se uma concorda^ncia relativa entre os valores de temperaturas maximas
obtidas, situando-se todos num intervalo entre 40 a 53.
Se for ainda comparada a temperatura maxima obtida no ensaio do osso 1 com a temper-
atura maxima obtida na simulac~ao numerica de Fukushima et al. (56), e vericada grande
proximidade. Repare-se que a espessura de cimento e comum aos dois testes.
O comportamento por parte do cimento osseo na experie^ncia na qual foi usado a porc~ao de
osso 1 e algo inesperado. Porem, s~ao algumas as variaveis que n~ao foram controladas durante
os ensaios e que podem ter ditado a obtenc~ao destes resultados. Repare-se que a temperatura
da sala no primeiro dia de ensaios (osso 1) rondava os 24, ao passo que no segundo (osso 2)
a temperatura ambiente seria cerca de 22. Relacionada com estas variac~oes de temperatura
ambiente esta a humidade relativa do ar que afecta a reacc~ao de polimerizac~ao.
O facto de os testes terem sido efectuados em porc~oes de osso diferentes e tambem um factor
a ter em atenc~ao. A possibilidade de serem provenientes de especies diferentes e/ou diferentes
idades pode tambem ter afectado os resultados, pois poder~ao ter propriedades diferentes, tais
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como condutividade termica, ou densidade, afectando todo o processo termico ocorrido.
Figura 3.9: Temperaturas no cimento e na face superior do prato tibial durante a polimer-
izac~ao do cimento sem manipulac~ao de temperaturas. Porc~ao de osso 1.
Figura 3.10: Temperaturas no cimento e na face superior do prato tibial durante a polimer-
izac~ao do cimento sem manipulac~ao de temperaturas. Porc~ao de osso 2.
Importante sera tambem avaliar o comportamento dos sensores do aplicativo do prato tibial
durante os ensaios. E possvel vericar que estes detectam um aumento de temperatura
quando a temperatura do cimento ja atingiu o seu valor maximo. Note-se que as diferencas
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de tempo no registo das temperaturas maximas entre os sensores do aplicativo e o sensor do
cimento osseo s~ao 50 e 80 segundos para as porc~oes de osso 1 e 2, respectivamente. Face a este
acontecimento, devido a tardia reacc~ao dos sensores ao aumento de temperatura do cimento,
comecou a premeditar-se a impossibilidade do uso da temperatura medida por estes medida
para efectuar a mudanca do estagio 2 para o estagio 3 (estagio de arrefecimento contnuo).
Polimerizac~ao do cimento osseo CMW3 com pre-aquecimento do prato tibial
Como foi ja referido, este tipo de ensaio surgiu face aos problemas vericados por parte
dos sensores da face superior do prato tibial na sua incapacidade de detectarem o aumento
de temperatura proveniente da reacc~ao exotermica do PMMA. Nestes testes estaria prevista
a mudanca entre os estagios 2 e 3 quando fosse detectada uma temperatura de 38 por
parte destes sensores. Observando os gracos das guras 3.11 e 3.12 verica-se que o processo
permanece no estagio de controlo de temperatura do prato a 36 durante toda a polimerizac~ao
do cimento pois n~ao e detectado pelos sensores do dispositivo o aumento de temperatura
proveniente da polimerizac~ao. Porem, os ensaios tornaram-se uteis para mostrar de que
forma o pre-aquecimento do prato tibial inuencia a polimerizac~ao do cimento.
Figura 3.11: Temperaturas do cimento osseo e da face superior do prato tibial durante a sua
polimerizac~ao com pre-aquecimento do prato tibial. Porc~ao de osso 1.
Foram registadas as temperaturas maximas de cerca de 70 e 63 para os ensaios efectuados
com a porc~ao de osso 1 e porc~ao de osso 2, respectivamente. Novamente s~ao registados valores
mais baixos na porc~ao de osso 2. Denota-se tambem que o auge de libertac~ao de calor por parte
do cimento ocorre mais tarde para este ensaio. Na causa destes acontecimentos poder~ao estar
novamente os factores referidos na secc~ao anterior (temperaturas da sala, humidade relativa,
densidades e condutividades termicas do osso).
Numa avaliac~ao generalista, comparando com as temperaturas registadas nos ensaios em
que n~ao e aplicada qualquer acc~ao do dispositivo (guras 3.9 e 3.10), verica-se que o pre-
aquecimento do prato tibial provoca o aumento das temperaturas maximas atingidas durante
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Figura 3.12: Temperaturas do cimento osseo e da face superior do prato tibial durante a sua
polimerizac~ao com pre-aquecimento do prato tibial. Porc~ao de osso 2.
a polimerizac~ao do cimento osseo.
Indo ao encontro de literatura publicada na tematica em estudo, relembrando os estudos
de Iesaka et. al. por exemplo, este acontecimento torna-se, viavel no que diz respeito as
propriedades meca^nicas do cimento osseo, aumentando a ecie^ncia da sua polimerizac~ao na
interface cimento-protese. Vindo a fonte de calor da face do prato tibial, o pre-aquecimento
reduz consequentemente a formac~ao de porosidade nesta zona. Contudo, avaliando as temper-
aturas obtidas, claramente se conclui que este procedimento revela ser altamente prejudicial
para o tecido osseo, expondo-o a temperaturas de risco durante tempos sucientes para que
seja vericada a ocorre^ncia de necrose termica.
Polimerizac~ao do cimento osseo CMW3 com processo total de controlo de tem-
peratura
Com o problema vericado na mudanca entre estagios do processo de controlo de tem-
peratura, viria a ser inevitavel o uso da func~ao dos tempos limite, conferida pelo programa
de controlo do dispositivo. Como base de orientac~ao para saber, com relativa precis~ao, os
tempos limite ideais a denir para cada estagio, procedeu-se a analise dos ensaios nos quais
foi efectuado o pre-aquecimento do prato tibial. Estes devem fornecer a informac~ao mais
el para avaliar qual o momento mais viavel para forcar os TECs a inverterem o uxo de
calor. Apos a analise, conclui-se que a melhor opc~ao seria inverter a corrente que alimenta
os TECs cerca de 90 segundos apos termino do 1º estagio (aquecimento contnuo), cerca de
30 segundos antes de ser vericado o incio da subida acentuada de temperaturas. Tal de-
cis~ao visa a tentativa de aplicar a func~ao de arrefecimento ao conjunto, instantes antes da
fase de maior intensidade da polimerizac~ao do cimento para garantir, de alguma forma, que
o efeito ocorra precisamente durante esta fase. E importante frisar que o sistema possui al-
guma inercia termica, contribuindo para que os efeitos provenientes da alterac~ao do estado
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dos TECs n~ao sejam imediatos (a conduc~ao de calor ate a face inferior do prato tibial tem
tempos associados). Neste instante, a temperatura do cimento osseo ronda ja os 37, factor
implicativo tambem para ser iniciado o arrefecimento do conjunto (guras 3.13 e 3.14).
Observando os gracos obtidos para as duas porc~oes de osso, e possvel constatar a extrema
semelhanca no comportamento do sistema nos dois ensaios em quest~ao. Em ambos, o processo
de pre-aquecimento do prato tibial teve uma durac~ao de cerca de 38 segundos. As temperat-
uras maximas registadas te^m valores bastante proximos (51 para a porc~ao de osso 1 e 49
para a porc~ao de osso 2, sensivelmente).
Novamente e vericada a completa apatia dos sensores da face superior do prato tibial na
detecc~ao do aumento de temperatura provocado pela polimerizac~ao do cimento osseo.
Figura 3.13: Temperaturas do cimento osseo e da face superior do prato tibial durante a sua
polimerizac~ao com processo total de controlo de temperatura. Porc~ao de osso 1
A polimerizac~ao do cimento no ensaio do osso 1 da-se mais cedo comparativamente ao ensaio
do osso 2, registando-se o maximo de temperatura cerca de 40 segundos antes (250 segundos
apos o incio do processo).
Comparac~ao das temperaturas no cimento para os varios tipos de ensaio realiza-
dos
Para uma apreciac~ao mais clara dos resultados obtidos foram sobrepostas as curvas de
temperatura registadas no cimento osseo nos diferentes ensaios realizados. O graco da gura
3.15 apresenta estas curvas.
Pela analise do graco, conclui-se que a aplicac~ao do processo total de controlo (aquecimento
contnuo seguido de estabilizac~ao seguido de arrefecimento contnuo) de temperatura provoca
uma baixa signicativa das temperaturas maximas ocorridas durante a polimerizac~ao do ci-
mento (comparativamente com os ensaios do pre-aquecimento do prato tibial), contribuindo
tambem para uma atenuac~ao do declive das curvas de polimerizac~ao nas fases de maior lib-
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Figura 3.14: Temperaturas do cimento osseo e da face superior do prato tibial durante a sua
polimerizac~ao com processo total de controlo de temperatura. Porc~ao de osso 2
Figura 3.15: Temperaturas do cimento osseo em varios processos de controlo aplicados
ertac~ao de calor. Verica-se tambem que a polimerizac~ao ocorre mais tarde para estes ensaios,
comparativamente aos do pre-aquecimento do prato tibial.
Comparando os ensaios de polimerizac~ao livre com os de controlo total do processo (osso 1),
s~ao vericadas semelhancas signicativas. As temperaturas maximas atingidas s~ao proximas,
bem como o comportamento das curvas de temperatura. Ainda assim, e vericado um valor
de temperatura maxima mais baixo para o processo total de controlo. Verica-se que a
polimerizac~ao ocorre tambem mais cedo para este caso. Conclui-se assim, que o uso do
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dispositivo de controlo de temperatura no seu processo total de controlo pode n~ao trazer
diferencas signicativas no que diz respeito as temperaturas de polimerizac~ao, no entanto,
se se for ao encontro de alguns estudos publicados, como os de Hsieh et. al., constata-
se que o dispositivo, devido ao pre-aquecimento que produz no prato tibial, provocara uma
polimerizac~ao mais ecaz na interface cimento-prato, diminuindo a percentagem de porosidade
nesta zona, para alem de que pode ser conseguido um aumento das tens~oes de corte no cimento.
Este processo podera ent~ao ser viavel na longevidade da artroplastia cimentada do joelho.
Nestes ensaios, as temperaturas maximas atingidas rondam os 50. Se for tida por base a
curva desenvolvida por Moritz e Henriques (1947) para tomar as devidas conclus~oes quanto
ao surgimento de necrose termica, verica-se que deixa de existir o risco do seu aparecimento,
pois segundo a curva, para temperaturas ate sensivelmente 50 n~ao existe essa possibilidade,
independentemente do tempo a que o tecido osseo e exposto.
Para uma compreens~ao mais clara dos resultados obtidos nos ensaios realizados, observe-se a
tabela 3.3 na qual s~ao apresentados os principais valores de temperatura atingidos bem como
tempos de refere^ncia.
Tabela 3.3: Principais valores obtidos nos ensaios de polimerizac~ao do PMMA.
Tipo de Ensaio Porc~ao de Temperatura Instante Perodo acima Perodo acima Temperatura
Osso Maxima () Tmax (s) dos 50 (s) dos 55 (s) da sala ()
Sem manipulac~ao Osso 1 53,2 288 50 - 22
de temperatura Osso 2 40,5 360 - - 24
Pre-aquecimento Osso 1 70 207 110 72 22
do prato tibial Osso 2 62,6 212 90 50 24
Processo total Osso 1 50,7 250 25 - 22
de Controlo Osso 2 49,3 306 - - 24
E importante dar e^nfase a temperatura maxima obtida no ensaio com aquecimento inicial do
prato tibial efectuado com a porc~ao de osso 1. Foi registado um valor maximo de aproximada-
mente 70. Segundo Lundskog (1972), a exposic~ao do tecido osseo a valores de temperatura
desta grandeza e suciente para inviabilizar a sua regenerac~ao apos o dano termico. Anal-
isando a curva de Moritz e Henriques, verica-se que um tempo de exposic~ao do osso de
menos de um segundo a uma temperatura de 70 e suciente para causar necrose de origem
termica neste tecido.
A temperatura maxima atingida no cimento para o segundo ensaio nestas condic~oes (pre-
aquecimento do prato tibial, osso 2) supera os 63. Para alem de que s~ao registadas tem-
peraturas acima dos 55 durante cerca de um minuto (entre os 190 e os 250 segundos,
sensivelmente). Se for, novamente, tomada por base a curva, referente a necrose termica,
de Moritz e Henriques (1947), conclui-se que nesta situac~ao existe a forte probabilidade de
ocorre^ncia de necrose de origem termica no tecido osseo, tanto nos osteocitos como a nvel
vascular.
Se forem analisadas as temperaturas obtidas nos ensaios com os estudos desenvolvidos por
Eriksson e Albrektsson (1984) (secc~ao 2.3), os unicos ensaios nos quais n~ao ha qualquer
inue^ncia das temperaturas na regenerac~ao ossea s~ao aqueles em que e usada a porc~ao de
osso 2 no processo de polimerizac~ao livre e no processo total de controlo, pois n~ao e registada
Marco Filipe Fonseca Coutinho Dissertac~ao de Mestrado
3.2. AVALIAC ~AO DA PERFORMANCE DO DISPOSITIVO EM OSSO BOVINO
FRESCO 57
qualquer temperatura igual ou superior a 50.
Outra conclus~ao obtida acerca da actuac~ao do dispositivo de controlo de temperatura, e o
facto de este tornar a polimerizac~ao do cimento osseo mais regular e, por isso, previsvel,
revelando desta forma ser um sistema que viabiliza o controlo da cura do cimento consoante
os objectivos do seu utilizador. Repare-se nas diferencas signicativas entre as curvas de
temperatura das duas porc~oes do osso, sem acc~ao do dispositivo, e de como a sua intervenc~ao
(aquecimento seguido de arrefecimento) as torna com registos ide^nticos. As temperaturas
maximas atingidas passam a apresentar valores bastante proximos (50 e 49para ossos 1 e 2,
respectivamente). Apesar de estas serem registadas em instantes de tempo distintos (diferenca
de cerca de 80 segundos), o comportamento geral das temperaturas nas duas porc~oes de
osso apresenta similaridades, atingindo a mesma temperatura de equilbrio aos cerca de 600
segundos (aproximadamente 30).
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Captulo 4
Simulac~ao Numerica dos gradientes
de temperatura no osso (MEF)
Com o objectivo de tomar conhecimento da distribuic~ao de temperaturas, no tecido osseo,
foi realizada uma simulac~ao numerica, pelo metodo dos elementos nitos. Para o efeito foi
usado o software Abaqus 6.7.1 da distribuidora Dassault Sistemes. As simulac~oes permitem
tambem, e igualmente importante, conhecer os efeitos da acc~ao do dispositivo de controlo de
temperatura, bem como a sua inue^ncia directa nas interfaces de interesse do na analise a
efectuar (cimento-implante e cimento-osso).
Foram efectuadas duas simulac~oes. Uma com a polimerizac~ao do cimento osseo sem qualquer
acc~ao do aplicativo do prato tibial e outra, na qual e aplicado o processo total de controlo
de temperatura (pre-aquecimento do prato tibial seguida de estabilizac~ao de temperatura,
terminando com o arrefecimento contnuo ate ao m da simulac~ao). Ambas as simulac~oes
foram efectuadas para um tempo total de 600 segundos.
4.1 Materiais e Metodos
Os componentes foram modelados no software de CAD 3D Catia V5 R18 da distribuidora
Dassault Sistemes. Neste software, foram tambem criadas as malhas de elementos nitos para
cada componente. Posteriormente foi realizada a simulac~ao por metodo de elementos nitos
no software Abaqus 6.7.1.
Na gura 4.1 s~ao apresentados os componentes utilizados na simulac~ao com as respectivas
malhas de elementos nitos.
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Figura 4.1: Componentes usados na simulac~ao e respectivas malhas de elementos nitos.
4.1.1 Malhas de elementos nitos
A tabela 4.1 apresenta as caractersticas das malhas de elementos nitos criadas para cada
um dos componentes.
Tabela 4.1: Caractersticas das malhas de elementos nitos de cada componente da simulac~ao
numerica.
Componente Tipo de Tipo de Dimens~ao media de Nº total de Nºtotal
elemento integrac~ao cada elemento (mm) nos de elementos
Tbia cortical 3 4105 15226
Tbia Esponjosa 3 4024 17183
Cimento osseo 2 3253 11522
Prato tibial Tetraedrico Linear 2 20648 5590
Placa acrlica 3 2429 844
TECs 3 1875 600
Placa Alumnio+Dissipador 3 5226 17426
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4.1.2 Propriedades dos materiais
Foi tomado como pressuposto que as propriedades dos materiais n~ao se alteram com
a variac~ao de temperatura. Os valores apresentados na tabela 4.2 s~ao referentes a uma
temperatura de 27.
Tabela 4.2: Propriedades dos materiais usados na simulac~ao numerica[41; 42; 45; 16].
Material Condut. Termica Calor especco Densidade
(W/m. 1) (J/kg. 1) (kg/m3)
Osso cortical 0,8 1700 1860
Osso esponjoso 0,29 2292 1300
Alumnio 237 875 2700
Tita^nio 21,9 522 4500
Acrlico 0,2 460 1190
Cera^mica (faces dos TECs) 30 880 3960
Cimento osseo 0,2 express~ao 4.2 1190
4.1.3 Propriedades de contacto e interacc~oes
Todos os contactos foram considerados ideais (ause^ncia de resiste^ncia termica de contacto),
excepto nas interfaces cimento-osso e cimento-prato tibial, para as quais foram denidas
propriedades de contacto baseadas nas usadas por Huiskes et. al. (1980) (tabela 4.3).
Tabela 4.3: Propriedades de contacto de algumas interfaces [46].




Foi ainda denida a interacc~ao do dissipador de calor com o ar, com um coeciente de con-
vecc~ao de 10 W/m2 1, valor tpico para convecc~ao livre.
4.1.4 Condic~oes de fronteira
Como condic~oes iniciais nas simulac~oes foi aplicada uma temperatura inicial no osso de
32 e uma temperatura inicial de 24 nos restantes componentes da simulac~ao.
4.1.5 Cargas termicas aplicadas
Cimento Osseo
Face a toda a complexidade na criac~ao de um modelo matematico que caracterize a exotermia
da polimerizac~ao do PMMA, foi, neste trabalho, efectuado o calculo da gerac~ao de calor
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Em que Q e a taxa de calor gerada (W), m e a massa do corpo (kg), c e o calor especco do
material (J/kg. 1) e @T@t e o gradiente de temperatura em func~ao do tempo.
A curva da pote^ncia do cimento foi calculada recorrendo a equac~ao 4.1 e a curva de temper-
aturas obtida experimentalmente na polimerizac~ao do cimento osseo sem controlo de temper-
atura para a porc~ao de osso 1 (gura 3.9).
Nos calculos efectuados, foi considerado, tal como na literatura, o calor especco do corpo
(cimento osseo no caso) como sendo dependente da respectiva temperatura. A sua variac~ao
e obtida a partir da express~ao [47; 46]:
c = 1; 25e3 + 6; 5T (4.2)
Em que T e a temperatura em .
Note-se que foi tomada a simplicac~ao de desprezar o calor latente associado a mudanca de
estado do cimento osseo durante a sua polimerizac~ao. Encontrando-se este, inicialmente, em
estado de elevada viscosidade, foi tomado como pressuposto que a mudanca para estado solido
(vitricac~ao) n~ao afecta signicativamente o calor inerente a polimerizac~ao.
Com este procedimento foi obtida a taxa de calor (W) gerada ao longo de todo o ensaio.
Posteriormente foram divididos os valores obtidos pelo volume de cimento osseo usado na
simulac~ao (8,6Ö 6 m3) por forma a obter esta taxa em W/m3. A gura 4.2 apresenta a curva
de pote^ncia calculada a partir das temperaturas registadas durante o ensaio.
Figura 4.2: Taxa de gerac~ao de calor do cimento osseo usada no ensaio experimental da sua
polimerizac~ao sem controlo de temperatura (porc~ao de osso 1).
E importante salientar os valores negativos obtidos na curva, resultantes do intervalo no qual
a temperatura do cimento esta a decrescer. No entanto estes valores tornam-se incoerentes
se for tido em conta que se esta a tentar reproduzir a taxa de calor gerado pelo cimento. Na
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realidade, neste intervalo de tempo, o cimento deixa simplesmente de libertar calor. Desta
forma todos os valores negativos obtidos foram tornados nulos.
Apos a aplicac~ao da curva no software de simulac~ao, vericou-se que esta seria composta por
valores demasiado baixos, uma vez que as temperaturas obtidas seriam signicativamente
baixas, comparativamente as do procedimento experimental (cerca de 42 contra 53, re-
spectivamente). Na origem de tais discrepa^ncias estara o facto de as temperaturas obtidas no
ensaio experimental receberem a inue^ncia da temperatura do osso devido a posic~ao do sensor
proximo da interface cimento-osso, n~ao detectando este as temperaturas maximas ocorridas
no manto do cimento. Outra raz~ao e a dissipac~ao de calor provocada pelos componentes que
est~ao em contacto com o cimento, n~ao deixando que este atinja temperaturas t~ao elevadas
como o esperado. Tais factos fazem com que a curva de calor gerado obtida apresente valores
mais baixos que os que na realidade ocorrem. Seriam esperados, portanto, valores de pote^ncia
bastante superiores aos calculados.
Perante o sucedido, foi tomada a decis~ao de aplicar a taxa de gerac~ao de calor do cimento
um factor de multiplicac~ao de 4, para que se vericassem temperaturas maximas na face de
contacto do cimento com o osso superiores a 50 (tomando como refere^ncia as temperaturas
maximas obtidas no ensaio experimental de polimerizac~ao livre com a porc~ao de osso 1).
Relembre-se que o principal objectivo da simulac~ao numerica e mostrar, ao longo do ensaio,
qual o impacto da actuac~ao do dispositivo de controlo na distribuic~ao de temperaturas do
prato tibial e consequentemente nas interfaces cimento-osso e cimento-implante. Desta forma,
para efeitos da simulac~ao, mais importante que quanticar de modo concreto o calor libertado
pelo cimento osseo durante a sua polimerizac~ao e consequentes temperaturas ocorridas, sera
obter uma curva que caracterize temporalmente o comportamento exotermico do cimento
osseo.
A gura 4.3 apresenta a curva de pote^ncia usada na simulac~ao numerica. Verica-se um
maximo de 5106 W/m3. Repare-se que a polimerizac~ao se da, praticamente na sua totalidade,
durante cerca de 100 segundos (entre os 180 e os 280 segundos).
Antes do pressuposto tomado, foi tentado o uso de outras curvas, teoricas, apresentadas
por outros autores como Radev et. al. (2009), por exemplo, que no seu estudo numerico
considerou a taxa de gerac~ao de calor como uma func~ao triangular com um declive de ±34Ö105
W/m3 durante 100 segundos com o seu pico maximo aos 50 segundos (gura 4.4) [48]. Porem,
com a aplicac~ao desta curva, os valores registados na simulac~ao foram incoerentes, tendo sido
atingidas temperaturas de cerca de 600. Porem, se forem comparadas a curva de Radev
et. al. com a curva usada na simulac~ao, verica-se similaridade no comportamento, sendo,
em ambas, gerada, a grande maioria, da quantidade de calor durante 100 segundos sob uma
forma aproximadamente triangular.
Foi calculada a totalidade do calor libertado segundo os valores de pote^ncia usados nas sim-
ulac~oes, obtendo-se o valor de 1,9Ö 108 J=m3. Estudos ja efectuados, reportam o valor total
do calor libertado pelo cimento durante a sua polimerizac~ao com valores que variam entre
1,4Ö 108 J=m3 e 1,4Ö 108 J=m3 [41], sendo estes da mesma ordem de grandeza que o valor
obtido a partir da curva de pote^ncia usada na simulac~ao numerica.
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Figura 4.3: Taxa de gerac~ao de calor do cimento osseo usada na simulac~ao numerica (MEF).
Figura 4.4: Taxa de gerac~ao de calor baseada na curva usada por Radev .et. al. nas suas
simulac~oes numericas [48].
Modulos termoelectricos de refrigerac~ao
Foi aplicado o uxo de calor teorico maximo que os TECs conseguem gerar, considerando
as condic~oes ideais nas quais estes operam em Azoto seco (gura B.3). Para os TECs usados
no aplicativo (DT3-6) este uxo apresenta um valor de 14 W. Sabendo a area da superfcie
de cada TEC, obteve-se o uxo supercial de calor gerado por unidade de area, apresentando
este o valor aproximado de 28000 W/m2.
Na simulac~ao com controlo de temperatura, tentaram simular-se os varios estagios de fun-
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cionamento dos TECs. Tentou-se assim activar/desactivar ou inverter a acc~ao dos TECs com
a manipulac~ao dos uxos de calor nas suas faces. Baseado no que ocorreu nos ensaios ex-
perimentais, foi aquecido, continuamente, o prato tibial durante os 30 segundos iniciais, por
forma a que a superfcie superior deste atingisse os 36. Posteriormente foi simulado o es-
tado de funcionamento interrompido dos TECs, no qual se tenta manter esta superfcie nestes
valores de temperatura, durante 90 segundos. Por m, foi aplicado, tal como nos ensaios
experimentais, o arrefecimento contnuo dos TECs, ate ao m do ensaio.
4.2 Resultados e Discuss~ao
4.2.1 Polimerizac~ao do cimento osseo sem manipulac~ao de temperaturas
Na gura 4.5 e apresentada a distribuic~ao de temperatura na face do cimento osseo em
contacto com a tbia no instante no qual e registada a temperatura maxima. Repare-se que as
temperaturas maximas registadas no cimento osseo (67,5, aproximadamente), correspondem
a zonas que n~ao est~ao em contacto com o osso (zona periferica inferior direita), uma vez que
n~ao ocorre a dissipac~ao do seu calor. Assim, sera importante focar as temperaturas maximas
na area de contacto do cimento com o osso, que em alguns pontos chegam a atingir os 57,
sensivelmente.
Figura 4.5: Distribuic~ao de temperaturas () na face do cimento osseo em contacto com a
tbia no instante de temperatura maxima. Polimerizac~ao sem controlo de temperatura.
E possvel vericar, pela gura 4.6 que as temperaturas do cimento na interface cimento-
prato tibial s~ao signicativamente menores que as da interface cimento-osso (distribuindo-se,
maioritariamente entre os 33 e os 44). Esta tende^ncia foi vericada n~ao so neste instante
mas ao longo de toda a simulac~ao. E importante focar este aspecto pois, se for tida em
conta a inue^ncia da temperatura para catalizar a polimerizac~ao do cimento, e se for focado
o intervalo de tempo decorrido antes do incio da mesma, conclui-se que esta se inicia, ent~ao,
junto da interface cimento-osso.
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Figura 4.6: Distribuic~ao de temperaturas () na face do cimento osseo em contacto com o
prato tibial no instante de temperatura maxima. Polimerizac~ao sem controlo de temperatura.
Pela forma como foram obtidos os valores relativos ao uxo de calor gerado pelo cimento
durante a sua polimerizac~ao, torna-se difcil precisar se as temperaturas simuladas est~ao
proximas da realidade. No entanto seja lembrado que um dos principais objectivos da sim-
ulac~ao numerica e dar a conhecer qual o impacto do dispositivo nas temperaturas do conjunto
protese, cimento e osso.
As temperaturas maximas vericadas no osso na sua face de contacto com o cimento ocorrem
no mesmo instante que no cimento, atingido o valor maximo de 53,6, valor mais baixo que
os ocorridos no cimento para as mesmas zonas de contacto. Comparando as guras 4.5 e 4.7
e possvel vericar uma diferenca de temperaturas entre 3 a 5, nas zonas de actuac~ao dos
TECs medial e lateral entre as duas superfcies referidas.
4.2.2 Polimerizac~ao do cimento osseo com aplicac~ao do processo total de
controlo de temperatura
A gura 4.8 mostra a distribuic~ao de temperaturas (face em contacto com a tbia) no
instante em que e registada a temperatura maxima no cimento osseo.
Mais uma vez s~ao vericadas as temperaturas maximas numa zona do cimento que n~ao se en-
contra em contacto com qualquer outro corpo. E importante focar as temperaturas atingidas
nas zonas de contacto apenas, apresentando estas valores que variam entre os 47 e os 52
nas areas de actuac~ao dos TECs e entre 30 e 40 nas areas restantes (valores mais baixos
que os vericados na simulac~ao sem controlo de temperatura).
Curioso e o facto de a temperatura maxima no cimento osseo ser registada aos 260 segundos,
10 segundos antes da ocorre^ncia da temperatura maxima na tbia.
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Figura 4.7: Distribuic~ao de temperaturas () na face da tbia em contacto com o cimento
osseo no instante de temperatura maxima. Polimerizac~ao sem controlo de temperatura.
Figura 4.8: Distribuic~ao de temperaturas () na face do cimento osseo em contacto com a
tbia no instante de temperatura maxima. Polimerizac~ao com controlo de temperatura.
4.2.3 Considerac~oes nais
Para uma mais clara avaliac~ao da inue^ncia da actuac~ao do dispositivo, foi seleccionado
um mesmo no da malha de elementos nitos da tbia (um dos nos que sofreu maiores temper-
aturas), pertencente a sua face de contacto com o cimento osseo e foram tracados os gracos
de variac~ao da sua temperatura para a polimerizac~ao do cimento com e sem actuac~ao do prato
tibial. A gura 4.10 mostra as curvas em quest~ao.
Denotam-se algumas diferencas nas temperaturas de cada simulac~ao. A primeira a salientar
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Figura 4.9: Distribuic~ao de temperaturas () na face da tbia em contacto com o cimento
osseo no instante de temperatura maxima. Polimerizac~ao com controlo de temperatura.
Figura 4.10: Variac~ao da temperatura, nas duas simulac~oes efectuadas, para um mesmo no
pertencente a malha de elementos nitos da face da tbia em contacto com o cimento.
sera a diferenca entre as temperaturas maximas obtidas. Diferem estas em cerca de 3,
ocorrendo no mesmo instante de tempo (270 segundos).
Verica-se tambem que o pre-aquecimento do prato tibial tem inue^ncia directa na temper-
atura supercial da tbia. Note-se que as temperaturas da mesma, nos primeiros 200 segundos
s~ao superiores em cerca de 2, na simulac~ao com controlo de temperatura.
Observa-se ainda uma descida mais acentuada das temperaturas na simulac~ao em que e efec-
tuado o controlo, apos o instante de temperatura maxima (270 segundos). E minimizado,
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assim o tempo de exposic~ao do osso a temperaturas mais elevadas.
Abordando novamente a func~ao de pre-aquecimento do prato tibial e a sua importa^ncia no
reforco estrutural do cimento osseo, s~ao apresentadas as guras 4.11 e 4.12. Estas mostra a
distribuic~ao de temperaturas na sua face inferior, no instante limite do estagio de aquecimento
contnuo (30 segundos), nas simulac~oes sem e com controlo de temperatura, respectivamente.
E bem visvel a diferenca entre as temperaturas registadas nas duas simulac~oes. Na primeira, a
temperatura maxima e 25,6 (ocorrendo apenas em algumas areas perifericas do prato tibial).
Pelo graco da gura 4.10, verica-se que a temperatura maxima na tbia e superior a este
valor. Desta forma, a polimerizac~ao do cimento osseo sera iniciada na interface cimento-osso,
sendo mais forte nesta zona, ao passo que na interface cimento-prato tibial, a polimerizac~ao
podera ser menos ecaz, promovendo a origem dos problemas ja referidos como porosidade
excessiva e consequente microssurac~ao do cimento a partir desta zona.
Figura 4.11: Distribuic~ao de temperaturas () na face do prato tibial em contacto com o
cimento osseo na sua polimerizac~ao com controlo de temperatura, 30 segundos apos o incio
do processo (perodo de aquecimento contnuo).
Ja na simulac~ao com actuac~ao do dispositivo, registam-se temperaturas maximas de cerca
de 36 na area de actuac~ao dos TECs. Observa-se tambem que nas areas circundantes as
temperaturas, situam-se, na sua grande maioria, entre os 30 e os 34. Se for observada a
temperatura da superfcie da tbia neste instante (gura 4.10), verica-se que esta apresenta
o valor de 31, sensivelmente. Apos a constatac~ao destes factos, pode armar-se que o pre-
aquecimento do prato tibial durante os primeiros 30 segundos provoca um efeito proximo
do desejado, forcando a temperatura do prato tibial a ser superior a da superfcie do osso,
por forma a dinamizar a polimerizac~ao do cimento na interface cimento-osso, resultando num
possvel melhoramento das propriedades meca^nicas do mesmo nesta interface.
Pela gura 4.12, pode vericar-se que o TEC central do dispositivo n~ao causa a mesma in-
ue^ncia nas temperaturas da face inferior do prato tibial que os restantes, devido a localizac~ao
da haste do mesmo. No entanto pode ver-se, pela gura 4.13 que o TEC central tem uma
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Figura 4.12: Distribuic~ao de temperaturas () na face do prato tibial em contacto com o
cimento osseo com controlo de temperatura, 30 segundos apos o incio do processo (perodo
de aquecimento contnuo).
importa^ncia signicativa na homogeneizac~ao das temperaturas do prato.
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(a) (b)
(c) (d)
Figura 4.13: Gradiente de temperaturas na face superior do prato tibial em diferentes instantes
do processo de polimerizac~ao do cimento osseo com controlo de temperatura : (a) 5 segundos;
(b) 30 segundos; (c) 40 segundos; (d) 50 segundos.
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Captulo 5
Conclus~oes e trabalhos futuros
O dispositivo desenvolvido no a^mbito do presente trabalho revelou capacidade de alterar
o comportamento termico das diferentes estruturas envolvidas na artroplastia cimentada, ou
seja, implante, osso e cimento osseo. Os ensaios realizados sem a utilizac~ao do dispositivo
nos quais foi medida, directamente, a temperatura do cimento osseo com recurso a um sensor
colocado no interior do seu manto, mostraram a existe^ncia de risco de necrose de origem
termica devido aos valores de temperatura atingidos durante o processo de polimerizac~ao do
cimento osseo, bem como os tempos de durac~ao das mesmas. Pode, com base nestes ensaios,
concluir-se que esta presente o risco de necrose de origem termica na artroplastia cimentada
do joelho.
A utilizac~ao do dispositivo apenas para a promoc~ao do aumento da temperatura do implante
durante a fase inicial de polimerizac~ao do cimento osseo mostrou ser ecaz, conferindo a este
temperaturas superiores a temperatura ossea durante a cirurgia. Esta capacidade, certamente
contribuira para o aumento da resiste^ncia meca^nica da interface cimento-implante, apesar de
esta resiste^ncia n~ao ter sido objecto de estudo durante este trabalho. No entanto o procedi-
mento de aquecimento implante conduziu a valores de temperatura no cimento osseo, durante
a sua polimerizac~ao, signicativamente superiores aos alcancados nos ensaios sem a actuac~ao
do dispositivo. Estes resultados mostram que o aumento da temperatura do implante na fase
inicial de polimerizac~ao contribui para uma aumento da probabilidade de necrose de origem
termica no tecido osseo.
Tornou-se evidente, com os resultados anteriormente obtidos, que a utilizac~ao do dispositivo
passaria, para alem de aquecer o implante na fase inicial da polimerizac~ao do cimento osseo,
por desenvolver posteriormente a capacidade de evacuac~ao do calor gerado pelo processo de
polimerizac~ao por forma a reduzir, ou mesmo evitar, o risco de necrose de origem termica no
osso. Os resultados obtidos no modo de funcionamento do dispositivo em aquecimento numa
fase inicial e arrefecimento numa fase posterior a partir do incio da polimerizac~ao, mostraram
a sua capacidade na reduc~ao da temperatura maxima atingida no processo de polimerizac~ao
relativamente a situac~ao sem fase de arrefecimento. Relativamente a parametrizac~ao do dis-
positivo, conclui-se que n~ao e possvel dar incio a fase de arrefecimento recorrendo a in-
formac~ao de temperatura recolhida na face superior do prato tibial, pois os resultados obtidos
evidenciaram que os sensores do dispositivo, n~ao detectaram, em tempo adequado, o aumento
de temperatura resultante do processo de polimerizac~ao do cimento. Tal facto n~ao invalidou
a utilizac~ao do dispositivo na sua total funcionalidade, tendo-se procedido a adaptac~ao do
modo de funcionamento do dispositivo para o incio da fase de arrefecimento, sendo esta
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iniciada, n~ao com recurso ao sinal de temperatura do prato   como o inicialmente previsto
na programac~ao do software de controlo  , mas sim por temporizac~ao apos a colocac~ao do
cimento sobre as superfcies ossea e do implante. Outro aspecto de importante focagem e
a capacidade do dispositivo, numa fase intermedia das fases de aquecimento e arrefecimento
contnuos, conseguir manter constante a temperatura do prato tibial durante um determinado
tempo antes de ser iniciado o processo de arrefecimento contnuo. Esta funcionalidade garante
a homogeneizac~ao da distribuic~ao das temperaturas da superfcie do prato, garantindo que a
polimerizac~ao se inicia na interface cimento-implante em toda esta area.
Poderiam ter sido realizados ensaios experimentais apenas com um estagio de arrefecimento
contnuo, iniciado instantes antes da polimerizac~ao do cimento osseo. Neste caso, as temper-
aturas ao longo do ensaio seriam certamente mais baixas. Porem, com este procedimento,
apesar de ser conseguida uma ainda maior reduc~ao do risco de necrose termica, contribuiria
para a fragilizac~ao do cimento na interface cimento-protese, distanciando-se de um dos prin-
cipais propositos da sua actuac~ao que e precisamente reforcar as propriedades estruturais do
cimento nesta interface.
Os resultados obtidos com a utilizac~ao dos modelos numericos replicando a artroplastia tibial
do joelho humano,mostraram que a temperatura no osso na interface com o manto de cimento
e inferior a temperatura do cimento osseo, quer aquando da utilizac~ao do dispositivo ou sem a
sua utilizac~ao. Estes resultados permitem concluir que as temperaturas medidas nos ensaios
experimentais no manto de cimento n~ao podem ser consideradas como as temperaturas do
osso, tendo-se vericado no modelo numerico uma diferenca de 3a 5, sensivelmente entre a
temperatura maxima no cimento e a temperatura maxima no osso. Este facto permite reduzir
alguma preocupac~ao associada as elevadas temperaturas registadas nos ensaios experimentais.
O modelo numerico evidenciou a capacidade de o dispositivo aumentar a temperatura inicial
do prato tibial, de forma a promover o incio da polimerizac~ao na respectiva interface e tambem
de reduzir a temperatura maxima atingida pelo cimento durante este processo, contribuindo
para a reduc~ao do efeito de necrose de origem termica. No entanto, pelos gradientes de
temperatura observados nos resultados numericos, quer no cimento, quer no osso, evidencia-
se que as zonas posteriores da tbia s~ao aquelas em que o efeito do dispositivo se faz mais sentir.
Pode-se concluir que a utilizac~ao do TEC central do dispositivo n~ao origina a mesma inue^ncia
nas temperaturas registadas que os TECs nas posic~oes lateral e medial. No limite poderia
ser considerada a eliminac~ao do TEC central, ja que o seu contributo para as temperaturas
desenvolvidas no osso e reduzida na fase de arrefecimento. Contudo, este revela ter a sua
importa^ncia na fase de aquecimento do prato tibial, ja que permite um aquecimento mais
rapido e uniforme da sua superfcie.
S~ao algumas as possibilidades de optimizac~ao do dispositivo de controlo de temperatura, mais
concretamente do aplicativo do prato tibial. A primeira podera passar pela tentativa de criar
um sistema de dissipac~ao de calor mais eciente. Podendo, para isso, ser alterada a geometria
do dissipador de calor, ou mesmo serem aplicados refrigeradores a ar para aumentar os ndices
de transfere^ncia de calor por convecc~ao. Porem, as possibilidades s~ao escassas, devido ao
reduzido espaco disponvel para a colocac~ao do dispositivo aquando da, para ja hipotetica,
intervenc~ao cirurgica. Pode ainda ser estudada a aplicac~ao de TECs capazes de debitar uxos
de calor mais elevados, conferindo maior ecacia, principalmente na fase de arrefecimento.
Contudo as dimens~oes dos implantes limitam signicativamente o tamanho dos TECs a usar.
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Um dos aspectos mais importantes a ser melhorado e o sistema de aquisic~ao de temperaturas.
Seria de todo importante a procura de outro tipo de sensores de temperatura, com maior
precis~ao, menor tempo de resposta e menor area supercial, na tentativa de obtenc~ao de uma
maior abilidade na leitura de temperaturas por parte do dispositivo, possibilitando, even-
tualmente, a aplicac~ao do processo total de controlo de temperatura recorrendo unicamente
as temperaturas limite para mudanca entre cada estagio do mesmo, tornando o dispositivo
mais ecaz e autonomo.
A alterac~ao da congurac~ao e montagem do aplicativo do prato tibial seria outro factor
de interesse no que diz respeito a possveis melhoramentos. Podera ser estudado um novo
posicionamento dos sensores do prato tibial, de forma a garantir que estes n~ao recebem
inue^ncia dos TECs nem da placa de alumnio de grande espessura. O proprio isolamento
conferido a estes sensores podera ser alvo de melhorias, utilizando, por exemplo, materiais de
menor condutividade termica
Para uma futura aplicac~ao do dispositivo numa intervenc~ao cirurgica, seria imperativo que
o aplicativo do prato tibial fosse de faceis lavagem e esterilizac~ao, tendo por isso que ser
perfeitamente vedado evitando o dano dos componentes electronicos do seu interior (TECs e
sensores de temperatura.)
Seria de todo interessante e importante, num trabalho futuro, analisar, microscopicamente,
o cimento osseo resultante dos varios tipos de ensaios efectuados, visando concluir de que
forma os efeitos de pre-aquecimento e/ou arrefecimento do prato tibial poder~ao, ou n~ao,
contribuir para uma maior ecacia da sua polimerizac~ao na interface cimento protese, conse-
quente reduc~ao da porosidade e futuras microssuras formadas a partir desta zona. Poder~ao
ainda ser feitos testes para comparar as tens~oes de corte nas camadas de cimento obtidas em
cada um dos ensaios.
Com estes testes seria possvel avaliar a concorda^ncia com estudos ja publicados, conrmando
se as conclus~oes obtidas nos mesmos se aplicam aos experimentos desenvolvidos neste trabalho.
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Ape^ndice A
Figuras auxiliares
Figura A.1: Distribuic~ao de temperaturas, em regime transiente, em dois solidos em contacto
[41].
Figura A.2: Alheta de secc~ao rectangular regular e respectivas cotas [41].
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Figura A.3: Resiste^ncia de contacto na superfcie de contacto de dois corpos e suas implicac~oes
no uxo de calor e na distribuic~ao de temperaturas [41].
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B.Caractersticas tecnicas dos principais componentes electronicos do dispositivo de controlo
da temperatura de polimerizac~ao do PMMA
B.1 Sensores de temperatura LM35
Figura B.1: Caractersticas funcionais dos sensores de temperatura LM35 [37].
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Figura B.2: Caractersticas dimensionais dos sensores de temperatura LM35 [37].
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B.Caractersticas tecnicas dos principais componentes electronicos do dispositivo de controlo
da temperatura de polimerizac~ao do PMMA
B.2 Modulos Termoelectricos de Arrefecimento
Figura B.3: Caractersticas tecnicas dos modulos termoelectricos de arrefecimento da fabri-
cante Marlow Industries [38].
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B.3 Placa de aquisic~ao de dados NI USB-6008, National In-
struments
Figura B.4: Entradas analogicas da placa de aquisic~ao de dados NI USB-6008, National
Instruments [49].
Figura B.5: Sadas digitais da placa de aquisic~ao de dados NI USB-6008, National Instruments
[49].
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